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O objectivo principal da Medicina Dentária consiste na manutenção, ou na melhoria da 
qualidade de vida de um paciente em todas as funções relacionadas com a cavidade oral. 
Desta forma, a prevenção da doença, o alívio da dor, a eficácia mastigatória, as limitações na 
capacidade de expressão oral e aparência estética são preocupações do médico dentista.1 
Para cumprir com estes objectivos, muitas vezes é necessário substituir, em parte ou no 
seu todo, a estrutura dentária, mediante a utilização de materiais biocompatíveis e duráveis, 
capazes de resistir às condições adversas do ambiente da cavidade oral.1 
Apesar de nos últimos anos se ter verificado uma evolução no desenvolvimento dos 
materiais dentários, sobretudo do tipo restauradores, não existe um material que seja ideal 
para utilizar em qualquer situação clínica, razão pela qual se recorre a combinações de 
diferentes materiais (ex. próteses fixas metalo-cerâmicas), ou se têm introduzido novos 
materiais como as cerâmicas de zircónia.1-3 Todos eles apresentam propriedades únicas que 
justificam o seu comportamento mecânico, bem como o potencial e as limitações que os 
caracterizam. Essas propriedades são derivadas sobretudo da área da Engenharia Mecânica, 
pois são comuns a outras aplicações que não a Medicina Dentária. Os polímeros, por 
exemplo, têm tendência a ser flexíveis e com fraca resistência mecânica. Por outro lado, as 
cerâmicas são materiais duros de elevada resistência ao desgaste, mas apresentam 
comportamento frágil. Os metais, por sua vez, são materiais dúcteis e com uma 
conductividade térmica e eléctrica elevadas.3 
O processo de reablitação oral dos pacientes não está isento da possibilidade de 
ocorrência de falhas, nomeadamente as relacionadas com a estética, com a 
biocompatibilidade ou com o seu desempenho funcional, decorrente do material utilizado, do 
desenho da reabilitação e da biomecânica oral, podendo verificar-se, por exemplo, fracturas 
das próteses parciais fixas devido a cargas excessivas.2 
Em Prostodontia Fixa o desenho da infra-estrutura protética e o estudo da biomecânica 
das estruturas envolventes, são de extrema importância para o sucesso da reabilitação, sendo 
fundamental o seu estudo durante o planeamento do tratamento. 
Estudo das tensões exercidas sobre próteses fixas em zircónia e em titânio 
Comportamento mecânico de estruturas executadas em CAD-CAM 
 4 
No caso das próteses parciais fixas em cantilever, a importância destas condições é 
ainda mais crítica, pelo facto de este tipo de próteses apenas ter pilares numa das 
extremidades. Este tipo de reabilitação representa a principal, senão a única alternativa às 
próteses removíveis de extremos livres (classe I e II de Kennedy) quando existem limitações 
anatómicas, fisiológicas e económicas à colocação de implantes dentários,4-7 pelo que o 
estudo da forma como as tensões se distribuem na estrutura, quando em carga mastigatória, 
é fundamental para se poder optimizar o desenho da mesma e, deste modo, garantir o 
sucesso clínico da reabilitação a longo prazo. 
Assim, é muito importante para o Médico Dentista conhecer as propriedades e 
características dos novos materiais utilizados em Prostodontia Fixa, as novas tecnologias que 
lhes estão associadas e o seu comportamento biomecânico na cavidade oral. 
Para que seja possível compreender muitos dos termos utilizados nos trabalhos de 
investigação conducentes à elaboração desta Dissertação, foram incluídos neste capítulo 
textos relativos a: propriedades mecânicas dos materiais dentários, com o detalhe que se 
entendeu necessário para uma correcta compreensão pelo Médico Dentista; materiais 
utilizados em Prostodontia Fixa; Biomecânica aplicada à Prostodontia Fixa e novas 
tecnologias de desenho e maquinação de estruturas assistidas por computador. 
Por último, fazemos também referência aos métodos de análise de tensões que foram 
usados na avaliação estrutural e optimização dos materiais estudados (titânio e zircónia), e 
que permitiram estabelecer um campo de colaboração multidisciplinar entre duas áreas 





1.1.  PROPRIEDADES MECÂNICAS DOS MATERIAIS DENTÁRIOS 
Para se poder avaliar o desempenho estrutural das próteses fixas dentárias recorrendo 
a estudos numéricos e/ou experimentais com aplicação de cargas sobre estruturas naturais e 
artificiais, é necessário conhecer as propriedades mecânicas dos materiais envolvidos. 
Recorrendo às equações da Elasticidade é possível traduzir o comportamento destes 
materiais num conjunto de equações matemáticas com as quais, conhecida a geometria e as 
cargas, se obtêm as tensões e as deformações do modelo. 
As propriedades mecânicas são definidas pelas leis da mecânica dos materiais, 
disciplina que relaciona a energia e as forças, estáticas ou dinâmicas, com os seus efeitos nos 
corpos, i.e., a capacidade que o material tem para transmitir ou resistir aos esforços que lhe 
são aplicados.8 
Desta forma o desempenho dos diferentes materiais pode ser comparado com recurso a 
estas leis, e em particular com as grandezas de tensão e deformação.9 Tal como refere Van 
Noort9 “tensão e deformação não são propriedades em si, mas permitem a definição de 
propriedades mecânicas que não poderiam ser definidas de outra forma”. 
 
1.1.1. TENSÕES E DEFORMAÇÕES 
Diferentes materiais respondem de maneira distinta às cargas que lhes são aplicadas. 
De forma a poder analisar e estudar o desempenho dos diferentes materiais, é necessário ter 
um conhecimento adequado das propriedades físicas, em especial mecânicas, dos materiais 
aplicados em Medicina Dentária, com vista à obtenção de um resultado clínico de sucesso.9 
Entendem-se por propriedades físicas as características gerais dos materiais que são 
baseadas nas leis da mecânica, óptica, termodinâmica, electromagnestimo, e mecânica 
quântica (Figura 1).10 
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Figura 1 - Diagrama das propriedades físicas dos materiais dentários. 
 
As propriedades mecânicas são expressas, na sua maioria, em unidades de tensão e/ou 
através de relações com a deformação (grandeza adimensional) e podem, segundo 
Anusavice,8 representar medidas de: 
 Deformação elástica ou reversível 
Ex. Limite de proporcionalidade, resiliência e módulo de elasticidade. 
 Deformação plástica ou irreversível 
Ex. Percentagem de alongamento e endurecimento (encruamento) 
 Combinação da deformação elástica e plástica 
Ex. Resistência à fractura, tenacidade e tensão de cedênciaa 
 
Por tensão designa-se um esforço interno gerado num corpo por acção de cargas 
externas ou deformações permanentes. As tensões são normalmente calculadas tendo em 
atenção os esforços aplicados e a geometria do corpo, pelo que as suas unidades são força 
por unidade de área [σ=F/A [tensão=força(N)/área(m2)=Pa]. 
                                                
a N.A. O termo anglo-saxónixo “yield strengh” foi traduzido nestes trabalhos por “tensão de cedência”, de forma a 
























As tensões que se geram num corpo após aplicação de uma carga podem ser 
subdivididas em vários tipos:8-15 
 Tensões Normais 
o Tensões de tracção (σt): a que correspondem deformações positivas, isto é, 
alongamentos. (Deformação=Δl/l>1). 
o Tensões de compressão (σc): associadas a deformações negativas, isto é, com 
diminuição de dimensões. (Deformação=Δl/l<1). 
 Tensões de corte (στ): estas surgem quando se considera que os esforços internos 
existem paralelamente à área resistente considerada, contrariamente aos casos 
anteriores em que a área considerada é perpendicular à acção do esforço. 
 
Estes dois tipos de tensões podem surgir em separado ou combinados em campos de 
tensões complexos, como os que resultam da aplicação de cargas que provocam 
deformações de flexão ou de torção, sendo a tensão num ponto representada por uma matriz 
de 3x3 elementos.8 
As tensões normais de tracção podem ocorrer na cavidade oral quando, por exemplo a 
mastigação de uma pastilha elástica, ou de pão fresco, remove uma coroa dentária 
previamente cimentada, graças a uma tensão de tracção que é exercida sobre o elemento 
protético. Os cimentos dentários são menos resistentes à tracção do que à compressão,16 daí 
a importância das preparações dentárias em Prostodontia Fixa. 
Contudo, as tensões de tracção podem ocorrer juntamente com as tensões de 
compressão, nomeadamente quando uma força é aplicada sobre uma prótese parcial fixa, tipo 
ponte convencional, ou ponte cantilever, provocando uma solicitação de flexão. As tensões de 
tracção verificadas neste tipo de estruturas podem ser responsáveis pela formação de 
pequenas linhas de fractura, com consequente perda da reabilitação protética devido à 
fragilidade dos materiais cerâmicos (ver secção 1.2.2).8 Isto é, o aparecimento de fendas 
provoca elevadas concentrações de tensão na sua raiz, as quais, por sua vez, favorecem o 
crescimento da fenda. A Mecânica da Fractura é a área da Engenharia que estuda este tipo 
de fenómenos com o objectivo de estimar a vida remanescente dos componentes após o 
aparecimento das fracturas. 
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Numa ponte convencional verificam-se tensões de compressão na embrasurab oclusal, 
e tensões de tracção na embrasura gengival, ocorrendo o oposto nas próteses parciais fixas 





Figura 2 – Esquema representativo das tensões verificas em prótese parcial fixa. 
 
Numa dada superfície situada ao longo da dimensão vertical, quando a tensão passa de 
compressão para tracção, o seu valor é nulo, sendo essa superfície conhecida por superfície 
neutra. A intersecção da superfície neutra com a secção recta da embrasura consiste no eixo 




Figura 3 – Esquema representativo do eixo neutro. 
 
A todas as tensões correspondem as respectivas deformações (ex. Tensão de Tracção 
– Deformação de Tracção; Tensão de Compressão – Deformação de Compressão).8,15 Como 
não é fácil medir directamente as tensões são as segundas, as deformações, aquelas que 
normalmente permitem calculá-las. 
                                                
b N.A. O termo anglo-saxónixo “embrasure”, explicado no Glossary of Prosthodontic Terms27 como o espaço 
definido pelas superfícies de dois dentes adjacentes, foi traduzido nestes trabalhos por “embrasura”, de forma a 
facilitar a sua compreensão. 








Ao definir as componentes do estado de deformação aparecem dois parâmetros 
adimensionais: as deformações lineares, ao longo de uma direcção, e as distorções que 
caracterizam a variação de um ângulo. A primeira, a deformação, é definida como sendo a 
variação relativa de uma dimensão de referência previamente estabelecida num corpo 
submetido à acção de uma força, como se mostra na Figura 4. Quanto às distorções têm uma 
definição um pouco mais complexa e não serão aqui abordadas. De ora em diante o termo 
deformação será sempre utilizado para referir as deformações lineares. 
 
Figura 4 – Esquema representativo das deformações. 
L = comprimento ; F = força ; ∆ = variação. 
Fonte: Piloto17 (adaptado). 
Em Mecânica Experimental, as deformações podem ser divididas em elásticas ou 
permanentes.8-14 No primeiro caso, o corpo retoma o seu estado original após cessar o efeito 
da força. Neste caso diz-se que o corpo é constituído por um material elástico. Em muitos dos 
materiais utilizados em aplicações de Engenharia verifica-se que essa deformação é 
proporcional à força que é aplicada a esse corpo. Neste caso o material tem um 
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Neste caso, a deformação produzida não ultrapassa o limite de proporcionalidade, e o 
material recupera a sua dimensão original após a remoção da carga (ver secção 1.1.3).8-15 
No segundo caso, o corpo não retoma o seu estado original, i.e., a deformação gerada 
ultrapassa o limite de proporcionalidade do material, mas não a sua tensão de ruptura (ver 
secção 1.1.3).8-14 Neste caso diz-se que o material sofreu uma deformação plástica e as suas 
dimensões ficam definitivamente alteradas. 
 
1.1.2. PROPRIEDADES MECÂNICAS BASEADAS NA DEFORMAÇÃO ELÁSTICA 
No caso dos materiais homogéneos com um comportamento linear elástico é possível 
relacionar as tensões instaladas com as deformações por elas induzidas recorrendo à Lei de 
Hooke e ao conhecimento de duas das suas propriedades elásticas: o coeficiente de Poisson 
e o módulo de Young.8 Esta situação é válida também para muitos dos materiais dentários.8 
O coeficiente de Poisson refere-se ao valor absoluto da relação entre as deformações 
transversais e longitudinais num eixo de tracção axial.15,17,19 Esta propriedade representa-se 
de forma esquemática na Figura 5. 
 
Figura 5 – Esquema representativo do Coeficiente de Poisson. 




O módulo de elasticidade, ou módulo de Young, é uma propriedade inerente ao material 
que não pode ser alterada por qualquer condição (insensibilidade estrutural).14 É um factor 
muito importante no estudo das deformações dos materiais, pois caracteriza a sua rigidez, 
representando a razão entre a tensão e a deformação em regime elástico. Quanto maior o 
valor do módulo de elasticidade maior será a rigidez do material e menor será a deformação 
elástica resultante da aplicação de uma carga.10,11,14 O módulo de Young (E) obtém-se 
dividindo a tensão normal numa dada direcção pela deformação correspondente,11 de acordo 





Uma vez que o módulo de elasticidade é obtido pela razão entre tensão e deformação, 
as unidades são as mesmas da tensão (N/m2 ou 1Pa). 
Nos materiais lineares o módulo de Young é constante pelo que estes obedecem à Lei 
de Hooke, já referida anteriomente. Estes materiais apresentam uma região de 
comportamento elástico linear e um limite de elasticidade bem definido. São exemplos de 
materiais lineares o aço, o vidro, o titânio e a zircónia.9,11,13,14 Por outro lado, os materiais não 
lineares não têm uma região elástica linear e a zona de recuperação elástica é, por vezes, 
muito grande. Como exemplo, temos os elastómeros, de que a borracha é o exemplo mais 
divulgado (Tabela 1).9,11 
Tabela 1 - Valores de módulo de elasticidade de alguns materiais / tecidos dentários 
MATERIAIS / TECIDOS MÓDULO DE ELASTICIDADE 
Silicone 0,002 GPa 
Liga de Cr-Co 218 GPa 
Titânio c.p. 105 GPa 
Zircónia 205 GPa 
Dentina 18-20 GPa 
Esmalte 84,1 GPa 
Polpa 2,07 MPa 
Osso Cortical 13,7 GPa 
Osso Trabecular 1,37 GPa 
Ligamento Periodontal 0,07 MPa 
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1.1.3. PROPRIEDADES MECÂNICAS BASEADAS NA DEFORMAÇÃO PLÁSTICA 
Entende-se por resistência mecânica de um material a sua capacidade para suportar 
cargas mantendo a sua geometria.8,22 Para caracterizar esta propriedade é normalmente 
utilizada a tensão necessária para provocar a sua ruptura (tensão de ruptura) ou uma 
quantidade específica de deformação plástica (tensão de cedência). Quando se trata de 
materiais de comportamento frágil que atingem a ruptura sem deformação plástica, a primeira 
é a mais referida.8 No entanto, no caso de materiais dúcteis, com capacidade para deformar 
plasticamente antes da ruptura são utilizados outros valores. 
Assim sendo, a resistência de um material pode ser descrita pelas seguintes 
propriedades:8,15 
 Limite de Proporcionalidade: tensão acima da qual a tensão já não é proporcional à 
deformação. 
 Tensão de Cedência: tensão requerida para produzir uma determinada quantidade 
de deformação plástica, previamente definida. 
 Tensão de Ruptura: tensão requerida para fracturar o material. 
Para melhor se compreender estas propriedades veja-se o exemplo da curva de tensão 
– deformação para ligas metálicas e materiais cerâmicos, que se apresentam na Figura 6 e 





         
 
Figura 6 – Curvas de tensão – deformação. 
1 – Tensão máxima de tracção; 2 – Tensão de Cedência; 3 - Limite de Proporcionalidade 
4 – Tensão de Ruptura ; - Tensão limite de proporcionalidade a 0,2%. 
 
Fonte: Anusavice8 e van Noort9 (adaptado). 
 
Outra característica que deve ser considerada na análise mecânica dos materais é a 
sua resistência à fadiga. Entende-se por fadiga o processo de ruína progressiva de um 
material causada pela aplicação de ciclos repetidos de tensão ou deformação.23 A solicitação 
designada por fadiga consiste então na solicitação por carga variável que conduz à 
acumulação gradual de pequenas quantidades de deformação permanente resultantes dos 
ciclos de cargas dinâmicos. Esta solicitação provoca danos acumulados que podem conduzir 
à falência do material para tensões inferiores à sua tensão de cedência. Nos ensaios de fadiga 
obtém-se uma curva S-N, também designada por curva de Wöhler, que relaciona a tensão 
aplicada com o número de ciclos de carga.8,22,23 Em alguns materiais, o aumento do número 
de ciclos exigidos ao material obriga a diminuir as tensões aplicadas (ex. alumínio).8,9 No caso 
do aço, e do titânio, há um limite mínimo para a tensão aplicada abaixo do qual o material 
pode ser submetido a cargas cíclicas sem fracturar (mais relacionado com o “encruamento”).8,9 
Quanto mais perto da tensão máxima for a tensão cíclica aplicada, menor é o número de 
ciclos necessários para produzir a falência do material. Contudo, para certos materiais, há um 
valor abaixo do qual o material não sofre ruptura independentemente do número de ciclos de 
carga aplicados, e que se designa por limite de fadiga ou endurance.8,9,15,23 
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Em análises mecânicas de próteses parciais fixas convencionais, ou tipo cantilever, são 
utilizados testes de flexão em 2 ou 3 pontos para avaliar as tensões geradas nessas 
estruturas quando sujeitas a cargas mastigatórias (Figura 7).8 
 
Figura 7 – Esquema representativo de um ensaio de flexão em 3 pontos. 
P = carga aplicada; l = distância entre pilares. 
 
Este tipo de teste traduz-se na obtenção de uma propriedade conhecida como 
Resistência à Flexão, Resistência Transversa ou Módulo de Ruptura, e representa-se pela 
seguinte equação (3): 
 
 
σ = Máxima tensão de flexão; l= Distância entre os pilares; b = Largura do material 




Por último, importa considerar o conceito de endurecimento de trabalho, ou 
endurecimento por encruamento, isto é, por deformação plástica (do inglês work hardening). 
Quando um material é sujeito a tensões acima do seu limite de elasticidade pode tornar-se 
mais resistente e duro, mas ao mesmo tempo mais frágil. Esta alteração de propriedades é 
devida a alterações na microestrutura do material devido à ocorrência de deformação plástica. 
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1.1.4. TIPOS DE MATERIAIS 
Os materiais podem ser classificados de acordo com as distribuições das suas 
propriedades mecânicas em:19 
 Isotrópicos: as propriedades mecânicas são as mesmas em todas as direcções, em 
qualquer ponto do modelo. 
 Ortotrópicos: as propriedades mecânicas são as mesmas segundo certas 
direcções, designadas por direcções de ortotropia. 
 Anisotrópico: as propriedades mecânicas são diferentes em todas as direcções. 
 
1.1.5. CONCENTRAÇÃO DE TENSÕES 
Outro conceito importante a reter no estudo das tensões dos materiais dentários é o 
conceito de concentração de tensões, isto é, junto de singularidades geométricas, tais como 
entalhes, furos ou fendas, as tensões instaladas tendem para valores superiores aos 
instalados noutras regiões do componente. As tensões circundantes a estas singularidades 
podem ser muito superiores às tensões médias, dependo da geometria desse ponto (ex. 
ponteagudo vs arredondado) e do tipo de material em análise, fazendo com que com uma 
carga inferior à previsível se gerem tensões que ultrapassam os valores limites de resistência 
dos materiais.8 
Um exemplo deste facto é o que se verifica quando uma pequena pedra embate no 
vidro de um carro3 e produz uma pequena fenda. Esta poderá aumentar com cargas reduzidas 
sobre o vidro dado o efeito concentrador de tensões que produz. Quando se está em 
presença de materiais frágeis é possível a ocorrência de fracturas catastróficas, pois uma vez 
iniciada a propagação da fenda esta decorre a elevada velocidade até à ruptura. Em Medicina 
Dentária, o material mais susceptível deste tipo de comportamento é a cerâmica (ver Secção 
1.2.2). Por outro lado, em materiais com comportamento dúctil, como os metais, observa-se 
uma deformação plástica na raíz da fenda. Desta forma, verifica-se um arredondamento da 
sua forma pontiaguda que contribui para diminuir as tensões.8 
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1.1.6. CRITÉRIOS DE RESISTÊNCIA 
Para descrever completamente o estado de tensão em qualquer ponto de um material é 
necessário recorrer à sua representação por um tensor de segunda ordem, isto é, uma matriz 





Desta forma é possível representar, em três planos coordenados mutuamente 
perpendiculares, a tensão normal e as duas componentes de corte em cada plano. Como as 
tensões de corte em planos perpendiculares são simétricas em relação à aresta que os une, a 
matriz é simétrica relativamente à diagonal principal, pelo que das 9 componentes de tensão 
só 6 são independentes.17,24 Assim sendo, o estado de tensão num ponto é tridimensional, 
enquanto as propriedades mecânicas, obtidas em ensaios experimentais, são normalmente 
referidas a uma só direcção. Para comparar estas duas situações é necessário recorrer a um 
critério de resistência que define quais os estados de tensão tridimensional que são 
equivalentes entre si.17,24 
O objectivo dos critérios de resistência é obter uma relação entre as componentes do 
tensor das tensões e um valor representativo da resistência de um material. Existem vários 
critérios de resistência, consoante o material em estudo:17,24,25 
 Materiais dúcteis: critério de tensão de corte máxima, ou Tresca; ou critério da 
energia de distorção, ou von Mises (Figura 8). 
 Materiais frágeis: critério da tensão normal máxima, ou Coulomb; critério de Mohr. 
 Materiais compósitos: critério de Tsai-Hill. 
De acordo com a revisão de literatura efectuada na secção 1.2, e face aos materiais 
utilizados nesta investigação, descritos na secção 2.2.1, o critério de resistência que importa 






Figura 8 - Critérios de Tresca e de Von Mises. 
Fonte: Armenàkas26 (adaptado). 
1.1.6.1. TENSÕES DE VON MISES 
O critério para determinação da cedência em materiais dúcteis foi primeiro formulado 
por Maxwell, em 1865, mas é normalmente atribuído a Von Mises, em 1913.17,24 As tensões 
de Von Mises, σeq, são uma função vectorial dos componentes de um sistema em que se 
obtém uma apreciação global da magnitude das tensões, i.e. a média das tensões em todas 
as direcções, o que permite determinar os pontos de maior tensão.19 Desta forma, o resultado 
da quantidade de deformação plástica sob carga tri-axial é predictível através dos resultados 
de um simples teste de tensões uniaxial. Esta função é mais aplicável a materiais dúcteis.17,24 
Segundo este critério a deformação plástica (cedência) inicia-se quando a tensão 
equivalente de Von Mises atinge a tensão de cedência uniaxial. Para materiais com 
endurecimento, as tensões de von Mises continuam a aumentar até atingirem a tensão de 
ruptura do material. Deste modo, as tensões de von Mises podem ser utilizadas para prever 
falhas por colapso plástico. Embora seja menos aconselhável para o caso de falhas por 
propagação de fracturas, ou fadiga, que dependem das tensões principais máximas, este 
critério permite obter uma estimativa razoável do ciclo de fadiga, especialmente em situação 
de cargas complexas.17,24 
Por análise da Figura 8, em que os eixos representados correspondem às tensões 
principais segundo as duas direcções de um plano, se o ponto correspondente ao estado de 
tensão estiver dentro da área sombreada trata-se de uma situação em que a tensão 
equivalente é inferior à tensão de cedência. A situação contrária corresponde a pontos fora 
dessa área. 
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1.2. PROSTODONTIA FIXA E MATERIAIS UTILIZADOS 
Prostodontia é “o ramo da Medicina Dentária que trata do diagnóstico, do plano de 
tratamento, da reabilitação e manutenção da função oral, do conforto, da aparência e da 
saúde do paciente, com condições clínicas associadas a dentes ausentes ou destruídos 
e/ou tecidos maxilofaciais, usando substitutos biocompatíveis”.27 
A Prótese Dentária Fixa é uma Prótese Dentária que é cimentada, aparafusada ou retida 
de forma segura sobre dentes naturais, raízes dentárias e/ou pilares de implantes dentários 
que actuam como suporte primário para uma Prótese Dentária. As restaurações fixas podem 
então ser unitárias (incrustações ou coroas), ou substituírem dentes ausentes, passando 
então a designar-se como “próteses parciais fixas” ou “pontes fixas”. Estas últimas englobam 
restaurações que revestem dentes pilares – retentores - e dentes suspensos que substituem 
os dentes ausentes – pônticos.27 
A utilização de Próteses Fixas em Medicina Dentária remonta ao séc. XIX, quando 
Fonzi, Logan e Land, desenvolveram as bases dos primeiros sistemas metalo-cerâmicos, ao 
combinar a cerâmica com a platina, dando um passo importante não só no domínio da 
estética, mas sobretudo da resistência estrutural destes materiais.1,26,28-30 Com a introdução da 
alumina como elemento de reforço, na primeira metade do séc. XX, a porcelana dentária 
aumentou a sua popularidade.29,30 Na década de 50, a adição da leucite às formulações da 
porcelana elevou o seu coeficiente de expansão térmica permitindo a fusão com ligas de 
ouro.29,30 A partir desta data a evolução destes materiais centrou-se nas propriedades das 
ligas e na adesão metalo-cerâmica desenvolvendo-se assim o conceito das coroas e das 
próteses parcias fixas metalo-cerâmicas.29,30 
Em 1995, Anusavice31 referia que estas próteses representavam 80% de todas as 
próteses parciais fixas e, de acordo com a literatura,32-34 estas próteses apresentam taxas de 
sucesso clínico entre os 72-87% em 10 anos. Segundo Shillingburg e col.35, existem dois 
factores principais que justificam esta maior utilização das restaurações metalo-cerâmicas: 
resistência e fiabilidade. De acordo com estes autores, as restaurações metalo-cerâmicas 
apresentavam em 1998 níveis de resistência à fractura superiores às restaurações totalmente 
em cerâmica, razão pela qual eram o único meio fiável de fabricar uma prótese parcial fixa 




remanescentes. A resistência destas restaurações depende do mecanismo de união entre a 
cerâmica de revestimento e a infra-estrutura metálica, das ligas metálicas usadas, do desenho 
da infra-estrutura e da compatibilidade entre o metal e a cerâmica.35 
Contudo, a procura actual da estética dentária provocou um aumento das reabilitações 
com coroas totalmente cerâmicas numa proporção de 50% em cada 4 anos,30 pelo que as 
cerâmicas dentárias são cada vez mais um material restaurador de eleição para os pacientes. 
Assim, verifica-se que a evolução da Prótese Dentária Fixa se tem centrado nos 
materiais utilizados na fabricação e na cimentação das mesmas. A Medicina Dentária actual 
tornou-se ainda mais dependente dos materiais, pelo que o maior desafio do Médico Dentista 
é a escolha das combinações correctas em benefício dos pacientes. 
 
1.2.1. LIGAS METÁLICAS EM PRÓTESE FIXA 
As próteses fixas podem ser confeccionadas com diferentes tipos de ligas metálicas. 
Habitualmente, as propriedades físicas e mecânicas destes materiais estão descritas nas 
folhas de informação dos fabricantes e, regra geral, cumprem com os valores mínimos de 
relevância clínica estipulados pela International Organization for Standardization (ISO).36 
De acordo com a classificação da Associação Dentária Americana (ADA), referenciada 
por Shillingburg e col.35, as ligas utilizadas nas restaurações metalo-cerâmicas podem ser 
classificadas em ligas nobres superiores (ouro-platina-paládio; ouro-paládio-prata e ouro-
paládio), nobres (paládio-prata e paládio superior) e predominantemente básicas, ou não 
preciosas (cromo-níquel; níquel-cromo-berílio e cromo-cobalto). 
A escolha de uma liga depende de vários factores: custo, rigidez, capacidade de 
fundição, facilidade de acabamento e polimento, resistência à corrosão, compatibilidade com a 
cerâmica e preferência pessoal.14 
As ligas de metais nobres são resistentes à oxidação e não são atacadas por ácidos, 
conferindo uma excelente resistência à corrosão in vivo e boa biocompatibilidade.14,37 
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Em resposta aos preços crescentes do ouro e outros metais preciosos, várias ligas 
metálicas têm sido introduzidas na Medicina Dentária. A adição de outros elementos, além 
dos metais nobres, tem por objectivo garantir ligações químicas fortes, coeficientes de 
contracção térmica aproximados e temperaturas de fusão superiores às das cerâmicas.14,36 
Segundo Shillingburg e col.35 as ligas que têm maior sucesso nas restaurações metalo-
cerâmicas são compostas por ouro e paládio com quantidades pequenas de gálio, índio e/ou 
estanho. Contudo, este tipo de ligas apresenta custos elevados e incompatibilidades com 
alguns tipos de cerâmicas. Uma alternativa para reduzir custos é a utilização de metais mais 
baratos como o cobre e o cobalto que, todavia, causam a formação de óxidos e diminuem a 
resistência a altas temperaturas.35 
Face a estes factores, procurou-se reduzir os custos destas restaurações utilizando 
materiais da prótese parcial removível (ex. cromo-cobalto), com custos mais baixos, 
resistência e dureza superiores, temperatura de fusão alta e maior resistência à distorção 
durante a cozedura da cerâmica. No entanto, estas ligas provocavam uma excessiva 
formação de óxidos, dificuldades no acabamento e polimento, e compatibilidade biológica 
questionável. Por exemplo, o berílio que é adicionado às ligas para controlar a formação de 
óxidos é carcinogénico.35 De acordo com Peltonen38 e Kelly39 5% da população tem 
sensibilidade ao níquel (sendo 10 vezes superior no sexo feminino) podendo provocar 
dermatites de contacto na mucosa oral. Nos últimos anos alguns autores40,41 têm sugerido a 
hipótese de eventuais riscos biológicos face à utilização do metal na cavidade oral. 
Contudo, um metal tem sido especialmente referenciado na literatura médico-dentária, 






Descoberto pelo Reverendo William Gregor em 1790, o titânio é um metal passível de 
ser utilizado em Prótese Fixa.9,45 O titânio puro é produzido pelo processo de Kroll que 
consiste no aquecimento do minério de titânio, por exemplo o rutílio, na presença de carbono 
e cloro, formando TiCl4. Esta combinação é então reduzida com sódio, e a forma resultante é 
fundida a vácuo numa atmosfera de argon para produzir um lingote de titânio.9 
Historicamente este material tem sido usado na indústria aeronáutica e espacial por 
apresentar elevadas resistência e rigidez, baixa densidade e ter capacidade para suportar 
altas temperaturas e corrosão.44 De acordo com a ASTM B265-06b46 existem 4 graus de 
titânio comercialmente puro (TiCP) e 34 ligas de titânio, com diferentes percentagens de Al, 
Va, Pa, Mb, Ni, Ru, Co, Zr, Fe e Cr. 
A utilização do titânio e das suas ligas em Medicina Dentária aumentou 
consideravelmente nos últimos anos. Clinicamente, há duas formas de titânio com particular 
interesse: titânio comercialmente puro (c.p.), e a liga de Ti-Al(6%)-Va(4%).42-44 
O titânio c.p. é um metal branco, resistente, com baixa densidade e com uma excelente 
resistência à corrosão. A maioria das propriedades físicas e mecânicas do titânio tornam este 
material desejável a nível dos implantes e das próteses dentárias. Tem uma resistência, 
ridigez e ductilidade semelhante à de outras ligas utilizadas em Medicina Dentária.43,45 O seu 
módulo de elasticidade é de 110GPa, aproximadamente metade do módulo do aço inoxidável 
ou da liga de Cr-Co.9 
Este metal é extremamente reactivo, pois em contacto directo com o ar forma uma 
camada superficial de óxidos com uma espessura de 10nm que é responsável pela resistência 
à corrosão, pela sua alta biocompatibilidade, e permite uma melhor adesão de cerâmicas 
fundidas, polímeros adesivos ou tratamentos de superfície dos implantes dentários.9,36,37,43,45 
Uma característica muito importante do titânio é a resistência à fadiga, uma vez que 
possui uma tensão limite de fadiga bem definida, com um nivelamento da curva S-N (tensão - 
n.º de ciclos) após 107-108 ciclos de carga e uma resistência à tracção diminuída em 45-50%.9 
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Segundo Fernandez42 o titânio c.p. grau 2 é um material ideal para aplicações industriais 
uma vez que garante um valor de tensão de cedência mínimo de 275MPa, comparável com o 
aço inoxidável, uma excelente ductilidade e capacidade de ser trabalhado com a forma 
desejável, além de possuir uma boa resistência ao desgaste e à corrosão em soluções 
salinas. 
Comparativamente a outros metais e ligas metálicas, o titânio é aquele que apresenta 
menos efeitos adversos na cavidade oral – apenas 0,6% de alergias47 - devido à sua 
excelente biocompatibilidade. Além disso é um material leve, com uma excelente resistência à 
corrosão e um custo razoável,48,49 o que o torna um material desejável para uso intra-oral. 
De acordo com Hosoi49 também é importante considerar o “conceito do metal único”, i.e, 
uma vez que o titânio é o material mais utilizado no fabrico dos implantes dentários, a sua 
utilização como material da infra-estrutura de coroas e pontes fixas limita o número de metais 
utilizados na reabilitação protética a apenas um. 
Contudo, a sua utilização esteve limitada, durante as últimas décadas, pela necessidade 
de investimentos adicionais em máquinas especiais para fundição (a vácuo, ou com atmosfera 
inerte) e procedimentos laboratoriais, bem como pela dificuldade na adesão da 
cerâmica.5,9,14,37,43 Os avanços verificados recentemente a nível das técnicas de fundição, e 
sobretudo dos sistemas CAD-CAM, aumentou a utilização do titânio em aparelhos 
biomédicos, tais como articulações protéticas, ferulizações cirúrgicas, próteses dentárias 
removíveis, implantes dentários e infra-estruturas de próteses fixas.9,14,43,49 Outros autores, 
como Wu,50 descrevem ainda outro método de confeccionar coroas em titânio através de 
digitalizações laser, simulações numéricas e prototipagem rápida. 





1.2.2. CERÂMICAS EM PRÓTESE FIXA 
As cerâmicas dentárias são conhecidas pela sua aparência semelhante aos dentes 
naturais, directamente relacionada com as propriedades ópticas, e pela sua estabilidade a 
nível das propriedades químicas.28 Apesar da evolução verificada com as resinas compostas, 
as cerâmicas ainda são consideradas o material de eleição no que diz respeito à estética 
dentária.30 
 
1.2.2.1. EVOLUÇÃO DAS CERÂMICAS 
As cerâmicas começaram a ser produzidas na China no ano 100 A.C., mas apenas 
chegaram à Europa no séc. XVII, como resultado das trocas comerciais com o Extremo 
Oriente. Todavia, o segredo da produção destes materais30 apenas foi “descoberto” em 1717, 
quando o missionário Jesuíta Padre D’Entercolles o trouxe para a Europa, proveniente do 
lugar chinês King-te-Tching. Desde essa data a Europa passou então a fabricar as 
porcelanas, com diferentes cores, e a sua aplicação em Medicina Dentária foi iniciada.30 
O reconhecimento das potencialidades estéticas destes materiais remonta a 1728, 
quando Pierre Fachaurd, na sua obra prima “Le Chirurgien Dentiste” reconheceu o potencial 
das porcelanas e iniciou a investigação destes materiais para imitar a cor dos dentes e dos 
tecidos gengivais.28,51 No mesmo sentido, em 1774, em Paris, Alexis Duchateau, assistente de 
fabricantes de porcelana da fábrica Guerhard, em Saint Germain-en-Laye, faz a primeira 
prótese de porcelana, substituindo assim as próteses de marfim até então utilizadas.28,30,51,52 
No entanto, já nesta época se reconhecia que as cerâmicas dentárias eram materiais frágeis. 
A introdução dos sistemas metalo-cerâmicos no séc. XIX por Fonzi, Logan e Land, com a 
técnica de folha de platina, procurou aumentar a resistência estrutural destes materiais.28,52 
Paralelamente à investigação ao nível das restaurações metalo-cerâmicas, outros 
autores investigavam a utilização da cerâmica sem qualquer associação ao metal, com 
especial destaque para McLean, nas décadas de 60 e 70.30 Em 1967, McLean publicou um 
artigo53 sobre a utilização das cerâmicas de alumina em prótese parcial fixa no qual 
reconhecia uma propriedade nas cerâmicas que limitava a sua utilização nos sectores 
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posteriores da cavidade oral – a fragilidade. Esta limitação traduzia-se no desenvolvimento de 
fendas na infra-estrutura de cerâmica que, em último caso, poderiam levar à fractura da 
prótese fixa.54 
Em 1982, McLean55 tentou com as próteses parciais fixas de alumina aderida à platina 
reduzir a problemática das fracturas mas não obteve os resultados desejados. Todavia, a ideia 
de McLean de introduzir uma coifa de cerâmica de alta resistência sob o recobrimento da 
cerâmica cosmética estava correcta. De facto, uma coifa de alta resistência pode prevenir a 
propagação das fendas, pelo que nos últimos 20 anos a evolução das cerâmicas tem-se 
verificado sobretudo ao nível do desenvolvimento de infra-estruturas altamente resistentes 
para próteses parciais fixas totalmente em cerâmica.54 
Para tal, é necessário garantir uma estabilidade estrutural adequada, ao mesmo tempo 
que se optimiza o seu desempenho e o custo.56 As cerâmicas dentárias falham quando a sua 
capacidade de resistir a cargas aplicadas é comprometida pela presença de fendas. Estes 
defeitos podem surgir durante o processamento térmico das estruturas, ou aquando dos 
ajustes oclusais, ou podem ser intrínsecas, decorrentes de características micro-estruturais. 
As cerâmicas são também propensas a fracturas tardias devido a um crescimento sub-crítico 
das fendas, e à propagação das mesmas quando expostas a ambientes aquosos. Note-se 
que na cavidade oral, as cerâmicas estão sujeitas a cargas cíclicas de aproximadamente 60-
250N/cm2, de acordo com Brantley,36 podendo atingir valores de cargas máximas superiores a 






1.2.2.2. PROPRIEDADES DAS CERÂMICAS DENTÁRIAS 
A utilização das cerâmicas em Medicina Dentária apenas pode dar garantia de sucesso 
se tiver em consideração o desenho das estruturas e as propriedades dos materiais 
envolvidos.56 Para garantir uma maior durabilidade da estrutura cerâmica é fundamental que 
no desenho da mesma sejam identificadas todas as potenciais situações de falhas dos 
componentes, de forma a estabelecer uma metodologia de desenho correcta.56 
Por outro lado, algumas das propriedades físicas descritas na secção 1.1 são muito 
importantes na caracterização do desempenho clínico destes materiais: a resistência, o 
módulo de elasticidade, a dureza e a tenacidade.57 
A resistência mecânica parece ser o principal indicador de sucesso clínico. Quanto mais 
resistente é um material, mais baixa a percentagem de falhas da estrutura. A resistência das 
cerâmicas dentárias é normalmente testada em flexão (como uma viga) e é referida como 
módulo de ruptura em flexão (Figura 7).30 
A alumina, p.e., apresenta uma resistência 4 a 6 vezes superior à cerâmica de vidro 
Dicor® (70Mpa), daí a sua percentagem de falhas ser bastante inferior.57 Contudo, o dissilicato 
de lítio (ex. sistema IPS Empress®) apresentava uma resistência pouco superior ao sistema 
Dicor® e, no entanto, uma percentagem de falhas de aproximadamente 50% deste último.57 
Assim, muito embora a resistência seja uma propriedade muito importante na caracterização 
com comportamento da estrutura de cerâmica, não é responsável na totalidade pelas 
diferentes taxas de fracassos.57 
Tal como qualquer material frágil, como o betão ou o vidro, as cerâmicas apresentam 
uma resistência à compressão alta (ex. 350-550MPa), mas a sua resistência à tracção é muito 
baixa (20-60MPa).14,30,37,57 Em situações clínicas, as cerâmicas não podem ser sujeitas a 
tensões de tracção elevadas, de forma a evitar o insucesso da restauração. Uma forma de 
reduzir esta característica negativa das cerâmicas é a sua união com um material de 
tenacidade superior, como sejam os metais ou os novos materiais cerâmicos à base de 
alumina e zircónia.3 Na Tabela 2 são apresentados valores de resistência à flexão para 
diferentes materiais cerâmicos utilizados em Medicina Dentária. 
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Tabela 2 – Valores de resistência à flexão para difentes materiais cerâmicos 
utilizados em Medicina Dentária 
MARCA MATERIAL RESISTÊNCIA À FLEXÃO 
Empress 2®c Dissilicato de lítio 300-400MPa 
In-Ceram Alumina®d Alumina infiltrada com vidro 236-600MPa 
In-Ceram Zirconia®c 
Alumina infiltrada com vidro e zircónia 
parcialmente estabilizada pelo ítrio 
421-800MPa 
Procera All-Ceram®e 
Alumina de alta pureza densamente 
sinterizada 
487-699MPa 
Cercon®f Y-TZP 900-1200MPa 
DCS-Precident®g Y-TZP 900-1200MPa 
LAVA®h Y-TZP 900-1200MPa 
Y-TZP: zircónia tetragonal parcialmente estabilizada pelo ítrio. 
Fonte: Raigdrosky54 (adaptado). 
 
A dureza é a medida da capacidade que o material tem de resistir a uma deformação 
plástica localizada. Uma vez que os defeitos superficiais são local de iniciação de fendas, a 
resistência do material a esta deformação deveria garantir a sua sobrevivência no ambiente 
oral. Contudo, se por um lado a dureza da alumina e da zircónia são semelhantes, bem como 
as suas taxas de insucessos, a dureza do IPS Empress® e do IPS Empress 2® são também 
semelhantes mas com taxas de insucesso bastante diferentes.57 
A tenacidade é uma propriedade que exprime a capacidade do material em resistir à 
fractura na presença de fendas, desde o seu estadio inicial até uma falha catastrófica.23 Na 
maioria das cerâmicas esta evolução acontece de forma relativamente fácil. Contudo, a 
zircónia p.e. apresenta uma forma de evitar esta propagação, descrita na secção 1.2.2.8.57 
 
 
                                                
c Ivoclar Vivadent AG, Liechtenstein 
d Vita Zahnfabrick, Bad Sackingen, Alemanha 
e NobelBiocare, Gotemburgo, Suécia 
f DeguDent GmbH, Hanau, Alemanha 
g Dentsply Austenal, York, Pa, EUA 




Assim, verifica-se que o processo de iniciação das fendas nas cerâmicas dentárias é 





Nesta fórmula verifica-se que além da resistência inerente ao material, a espessura da 
cerâmica é, porventura, o factor mais importante relativamente ao processo de geração das 
fendas, pois apresenta-se como uma função elevada ao quadrado, o que implica que a força 
necessária para fracturar a cerâmica aumente consideravelmente.57 
No caso das infra-estruturas revestidas com cerâmica cosmética há uma ligeira 
modificação nesta fórmula decorrente da presença de dois materiais, pois envolve as 
propriedades de ambos os materiais.57 
Desta forma, a capacidade que uma cerâmica tem de suportar determinados valores de 
cargas depende dos factores descritos anteriormente, mas também vai diminuindo com o 
tempo como resultado de oxidação, das fendas resultantes de tensões elevadas, das 
condições térmicas e dos ciclos de fadiga. Estas características fazem parte de um fenómeno 
conhecido como crescimento sub-crítico das fendas que, iniciando-se como fracturas de 
pequena dimensão, podem evoluir até uma perda catastrófica da estrutura,56 ao contrário do 
que sucede com as estruturas metalo-cerâmicas em que há uma maior capacidade inerente 
de absorver as tensões e limitar a propagação destas fendas. 
No caso das cerâmicas verifica-se que estas falhas decorrem de um ciclo de cargas 
contínuo que excede a capacidade de resistência mecânica da cerâmica.58 Quando as 
cerâmicas dentárias se encontram em situações de cargas contínuas, por exemplo durante 5 
anos, a sua resistência diminui aproximadamente para metade.57 
Deste modo, e relativamente às cerâmicas dentárias, considera-se que o limite da sua 
resistência perante ciclos de fadiga - situação semelhante à tensão limite de fadiga do aço e 
do titânio - é aproximadamente 50% da tensão de ruptura, pelo que se devem considerar 
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Como conclusão, citamos as linhas de orientação de Rekow57 na selecção das 
cerâmicas dentárias: 
 O aumento da resistência das infra-estruturas diminui a probabilidade de ocorrência 
de fracturas da sua superfície de cimentação, minimizando assim a fractura da 
prótese fixa. Contudo, mesmo nos materiais mais resistentes, a resistência diminui 
com o acréscimo dos ciclos de carga. 
 As fracturas tendem a iniciar-se nas falhas intrínsecas do material (ex. bolhas) ou 
falhas decorrentes do processamento do material (ex. abrasão por jacto, ajustes 
oclusais) 
 Testes de cargas cíclicas in vitro em água dão resultados que traduzem o 
desempenho clínico dos materiais. Contudo, os resultados poderão ser mais 
favoráveis do que a realidade uma vez que são normalmente executados em 
amostras planas, sem consideração pela geometria das estruturas. 
Além das propriedades anteriormente descritas, refira-se ainda que as cerâmicas 
dentárias também são muito estáveis de um ponto de vista químico, o que confere uma 
excelente estética ao longo dos anos, e a nível da condutividade e do coeficiente de expansão 






1.2.2.3. CLASSIFICAÇÃO DAS CERÂMICAS DENTÁRIAS MODERNAS 
De acordo com Van Noort30 as cerâmicas dentárias podem ser classificadas em: 
sistemas com estrutura de cerâmica reforçada, sistemas de cerâmicas adesivas e sistemas 
metalo-cerâmicos. 
A ideia subjacente à utilização de todos estes tipos consiste em dotar a cerâmica 
cosmética de uma estrutura de suporte resistente que, no primeiro caso é um material 
cerâmico com alta resistência e rigidez, no segundo caso é a própria estrutura dentária e no 
terceiro caso é um metal forte e rígido.30 
A maioria das cerâmicas disponíveis no mercado são do tipo feldspático, cerâmicas de 
vidro e cerâmicas infiltradas com vidro mas, na última década, várias casas comerciais têm 
introduzido a alumina e a zircónia como materiais cerâmicos com propriedades superiores.61 
Algumas destas cerâmicas não podem ser usadas em próteses parciais fixas com vários 
elementos devido às suas propriedades mecânicas. As cerâmicas feldspáticas tipo Vita Mark 
II® (Sirona Dental Systems GmbH, Bensheim, Alemanha) são as que apresentam valores 
mais baixos de resistência à flexão e dureza e, por isso, não podem ser utilizadas em pontes 
fixas. As cerâmicas de vidro, tipo IPS Empress 2®, apresentam melhores propriedades. As 
cerâmicas porosas infiltradas com vidro, tipo In-Ceram Alumina® e In-Ceram Zirconia® 
exibem valores de resistência à flexão e dureza ainda superiores. Os policristais de zircónia 
parcialmente estabilizada pelo ítrio são aqueles que revelam as melhores propriedades 
mecânicas de todas as cerâmicas utilizadas em Medicina Dentária.61 
1.2.2.4. ALUMINA INFILTRADA COM VIDRO 
O sistema In-Ceram Alumina®  foi o primeiro a ser utilizado na confecção de pontes de 
três elementos no sector anterior. É um sistema que utiliza coifas de alumina infiltrada com 
vidro e sinterizada a altas temperaturas. Actualmente, para confeccionar a infra-estrutura, o 
técnico de laboratório pode usar a técnica de infiltração (slip-casting) ou maquinação de 
blocos pré-fabricados parcialmente sinterizados. A dimensão mínima dos conectores neste 
sistema é de 4mm ocluso-gengival e 3mm vestíbulo-lingual.54 
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1.2.2.5. DISSILICATO DE LÍTIO 
O IPS Empress 2®  é um sistema que utiliza o dissilicato de lítio como material da infra-
estrutura. A infra-estrutura pode ser fabricada pelo método da cera perdida e técnica da 
pressão a quente, ou pela maquinação de blocos pré-fabricados. É um material que permite 
criar restaurações relativamente translúcidas, mas que devido aos valores de resistência à 
flexão e à fractura (300-400 MPa, e 2,8-3,5 MPa/m½, respectivamente) devem, e podem, ser 
coladas com cimentos de resina para permitir aumentar a sua longevidade. Este sistema está 
recomendado para pontes convencionais de 3 elementos até ao 2º pré-molar e dimensões 
mínimas críticas dos conectores de 4-5mm ocluso-gengivais e 3-4mm vestíbulo-linguais.54 
Actualmente, a Ivoclar Vivadent® comercializa blocos de cerâmica altamente estética deste 
material designados por “IPS e.max glass ceramics”.62 
1.2.2.6. ÓXIDO DE ALUMÍNIO DE ALTA PUREZA DENSAMENTE SINTERIZADO 
O óxido de alumínio (alumina) de alta pureza densamente sinterizado é um dos 
materiais utilizados pelo sistema Procera All Ceram®. Este material apresenta uma resistência 
e uma translucidez superiores aos materiais infiltrados com vidro,30 e pode ser utilizado em 
coroas unitárias anteriores e posteriores, próteses parciais fixas anteriores, facetas, onlays e 
inlays.29 A dimensão recomendada dos conectores é de 3mm ocluso-gengival, e 2mm 
vestíbulo-lingual.54 
1.2.2.7. ALUMINA INFILTRADA COM VIDRO COM 35% DE ZIRCÓNIA 
A alumina infiltrada com vidro com 35% de zircónia parcialmente estabilizada é um 
material utilizado pelo sistema In-Ceram Zircónia®. Tal como no sistema In-Ceram Alumina®, 
o técnico de laboratório pode utilizar a técnica de infiltração ou a maquinação de blocos pré-
fabricados parcialmente sinterizados. A dimensão crítica recomendada dos conectores é de 4-
5mm ocluso-gengival e 3-4mm vestíbulo-lingual. De realçar que comparativamente ao In-
Ceram Alumina®, o In-Ceram Zirconia® é muito pouco translúcido, sendo comparável à 






O nome zircónio deriva da palavra árabe “Zargon” que significa dourado63. Este 
elemento químico, de símbolo Zr, foi descoberto pelo químico alemão Martin Klaproth63 (1743-
1817), em 1789, e está inserido na tabela periódica com o número atómico 40, na área dos 
metais de transição.63-65 Algumas das suas propriedades físico-químicas encontram-se 
apresentadas na Tabela 3. 
Tabela 3 – Propriedades físico-químicas do elemento zircónio 
Zircónio 
Classificação Metais de Transição 
Classificação II Elemento Natural 
Massa atómica relativa 91,224 
Ponto de Fusão 1852ºC 
Densidade (a 20ºC) 6,51g/cm3 
Dureza Mineral (Mohs) 7-8 
Fonte: Piconi63(adaptado). 
 
O elemento zircónio não se encontra na natureza no seu estado puro, mas está 
presente em diferentes rochas (como xisto, gnaisse, sienito e granito) na forma de um óxido 
livre designado por badeleíte (ZrO2), que tem uma pequena porção de óxido de háfnio, e na 
forma de óxido de zircónia conjugado com óxido de sílica (zircon = ZrO2.SiO2).63,64,66 Esta 
última forma do mineral é a mais comum e distribuída de um ponto de vista comercial, 
encontrando-se os seus depósitos em praias de areia localizadas na Austrália, Índia, África do 
Sul e E.U.A. A badeleíte é menos distribuída comercialmente, e a sua principal reserva 
localiza-se em Palabora, África do Sul.63,64,66 
Estes minerais, badeleíte e zircon, não podem ser usados como materiais de Medicina 
Dentária devido às suas impurezas - como o urânio (n.º atómico 92) e o tório (n.º atómico 90) - 
que o tornam radioactivo. A produção de zircónia pura envolve processos complexos de 
separação destes elementos de forma a produzir um material puro, integrado no grupo dos 
biocerâmicos.63,64 
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No que respeita à biocompatibilidade não foram encontrados efeitos adversos após 
aplicação de estruturas de zircónia em estruturas ósseas ou musculares, de acordo com um 
estudo de revisão de Manicone.67 Relativamente à adesão de bactérias às restaurações de 
zircónia, Scarano e Rimondini, citados por Manicone,67 encontraram valores inferiores aos 
verificados com as restaurações de titânio. 
A zircónia tem três tipos de polimorfismos bem definidos: monocíclicos, tetragonais e 
fases cúbicas. A fase monoclínica é estável até 1170ºC. Acima desta temperatura transforma-
se em fase tetragonal, estável até 2370ºC, e posteriormente em fase cúbica, cujo ponto de 
fusão se situa nos 2680ºC.63-65 
A principal característica deste material é uma propriedade conhecida como 
“Endurecimento por Transformação” (do inglês “transformation toughening”). Esta 
propriedade, descrita por Garvie, Hannink e Pascoe68 em 1975, traduz-se num aumento da 
resistência e da dureza da zircónia através da utilização da transformação de fase tetragonal 
em fase monoclínica induzida pela presença de um campo de tensões em redor de uma 
fenda, em especial da sua terminação. O aumento de volume (3-5%) e as tensões de corte 
(≈1-7%) geradas opõem-se à propagação da fractura, contribuindo assim para um aumento da 
resistência desta cerâmica, razão pela qual a zircónia passou a ser conhecida como o “aço 
cerâmico”, ou a “cerâmica inteligente”.54,63,65-68 
No caso de aplicações que requeiram propriedades mecânicas e eléctricas óptimas, a 
zircónia pode ser conjugada com diferentes pós contendo óxidos estabilizadores, como o 
óxido de cálcio (CaO), óxido de magnésio (MgO) e o óxido de ítrio (Y2O3).63,66,67 Além de 
estabilizar a fase tetragonal, a adição do óxido de ítrio estabiliza a zircónia à temperatura 
ambiente. Há, portanto, uma vantagem prática que consiste na retenção de maiores partículas 
de zircónia estabilizada por este óxido na sua fase tetragonal, o que confere maior dureza ao 
material.63,66,67 Este tipo de material é então designado por zircónia tetragonal parcialmente 
estabilizada pelo ítrio. As cerâmicas geradas são mais densas, de grãos finos e estáveis, com 
resistências à tracção que atingem actualmente os 1200MPa, e resistência à compressão de 
2000MPa.63,67 
Este material tem sido utilizado na área médica, sobretudo em ortopedia (ex. 




propriedades mecânicas e de biocompatibilidade.63,69 Contudo, verificaram-se recentemente 
fracassos de duas séries de implantes de cabeça do fémur construídos em zircónia, que 
levaram a uma diminuição da sua utilização por questões de segurança.70,71 De acordo com 
Chevalier72, o estado actual da arte mostra uma variabilidade muito grande da degradação in 
vivo da zircónia como parte de um processo conhecido como “Envelhecimento da Zircónia”.67 
A durabilidade de uma cerâmica está directamente relacionada com as microfracturas e 
com a corrosão causada pela reacção da água da saliva com o vidro dos materiais (ex. 
sistemas tipo In-Ceram). No caso da zircónia esta interacção não se verifica pois este material 
não incorpora o vidro na sua composição.54,63,65 Contudo, Studart73 num estudo relativo a 
análise de fadiga de próteses parciais fixas em zircónia, em sectores posteriores, submetidas 
a cargas cíclicas num ambiente aquoso, verificou uma maior velocidade de aumento de 
fendas, pelo facto das moléculas de água favorecerem a clivagem das ligações Zr-O-Zr na 
terminação da micro-fractura. O mesmo autor,74 numa outra investigação em que compara a 
durabilidade da zircónia tetragonal parcialmente estabilizada pelo ítrio, com alumina infiltrada 
com vidro com 35% de zircónia (ex. In-Ceram®) e dissilicato de lítio (ex. IPS Empress 2), 
verificou que os materiais com zircónia são mais susceptíveis a fadiga perante ciclos de carga 
do que o dissilicato de lítio. Actualmente, a informação relativa a este processo ainda é 
escassa, mas alguns estudos referem que pelo facto de a resistência inicial das estruturas 
com zircónia ser muito superior às restantes cerâmicas, a zircónia tetragonal parcialmente 
estabilizada pelo ítrio pode ser utilizada como infra-estrutura para confecção de pontes de 3, 4 
e 5 elementos nas regiões posteriores da cavidade oral, com taxas de sucesso semelhantes 
às das reabilitações metalo-cerâmicas.73-75 
Desta forma, a zircónia tem sido cada vez mais utilizada em Medicina Dentária, 
sobretudo a nível  dos sistemas de desenho assistido por computador e maquinação assistida 
por computador (ver secção 1.4).54,65 
A utilização da zircónia como material da infra-estrutura de uma prótese fixa apresenta 
várias vantagens, mas também algumas desvantagens (Tabela 4), pelo que o seu uso deve 
ser criterioso. 
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Tabela 4 - Vantagens e Desvantagens da utilização da zircónia em Prostodontia Fixa 
Vantagens Desvantagens 
 Biocompatibilidade (não provoca alergias, 
sensibilidades ou toxicidade).  Tecnologia em desenvolvimento. 
 Resistência aceitável para PPF em estudos in vitro 
e in vivo com 7 anos.  Elevado custo inicial do equipamento. 
 Maquinação computorizada da infra-estrutura. 
Colocação manual da cerâmica de revestimento. 
 Custo para o paciente e para o Médico Dentista 
superior ao de uma prótese fixa metalo-cerâmica. 
 Resultados estéticos elevados.  Redução dentária superior a uma prótese fixa metalo-cerâmica. 
 Tal como nas próteses fixas metalo-cerâmicas, 
pode-se usar qualquer cimento. 
 Fresagem de zircónia parcialmente sinterizada, 
com posterior contração de 20%, pode produzir 
inadaptações. 
 Material não está sujeito às oscilações de preços 
de outros metais preciosos.  Necessários mais estudos a longo prazo. 
Fonte: Clinical Research Associates76 (adaptado). 
 
A avaliação do espaço inter-oclusal disponível, dos hábitos parafuncionais e da 
mobilidade dentária são fundamentais para o sucesso clínico da restauração. A altura clínica 
mínima do pilar deve ser de 4mm65,67 e a área de superfície do conector deve se situar entre 
os 5,7mm2-18,8mm2, dependendo da extensão da ponte, de acordo com os artigos de 
Shriharsha,65 Raigrodsky,54 Manicone,67 e Studart.73 
No caso das coroas clínicas serem curtas, nas classes II divisão 2 de Angle em que a 
mordida é profunda, nos pônticos cantilever, no bruxismo, nos desportos de alto risco de 
contacto, e nas situações clínicas em que a biomecânica está comprometida, a sua utilização 





1.3. BIOMECÂNICA APLICADA À PROSTODONTIA 
A Biomecânica é uma disciplina cujo objecto consiste na aplicação dos princípios da 
mecânica ao estudo dos sistemas biológicos.77-80 Esta área envolve conhecimentos 
multidisciplinares sobre os efeitos gerados pela aplicação de forças externas, análise de 
tensões (forças internas), propriedades mecânicas, mecânica dos flúidos e transferência de 
calor, entre outros.77-80 
Em Medicina Dentária importa conhecer as propriedades dos materiais, biológicos e de 
restauração (descritas nas secções anteriores), a sua geometria tridimensional no ambiente 
oral e os movimentos e forças entre os diversos elementos durante as actividades funcionais 
da cavidade oral, de forma a optimizar toda a actividade de reabilitação protética. Um exemplo 
de processo restaurador onde os factores biomecânicos são importantes é a fractura de uma 
prótese fixa a nível da infra-estrutura ou da cerâmica de recobrimento, que pode ser devida a 
cargas excessivas provenientes de uma má relação oclusal com a arcada antagonista, o que 
corresponde a um sistema biomecânico desiquilibrado. 
Assim, descrevemos seguidamente, de uma forma sucinta, o processo de relações 
oclusais das estruturas dentárias, as forças da mastigação envolvidas nos contactos 
dentários/protéticos, e os principais factores envolvidos no desenho das próteses parciais 
fixas. 
 
1.3.1. DENTIÇÃO NATURAL 
De acordo com Okeson,81 oclusão é a relação estática entre os dentes e é a base de 
todas as vertentes da Medicina Dentária, inclusivamente da Prótese Fixa. Note-se que toda a 
actividade de mastigar, deglutir e falar depende não só da posição dos dentes nas arcadas, 
mas também da relação inter-oclusal. 
Os dentes posteriores apresentam várias cúspides que são agrupadas em cúspides de 
suporte e cúspides guia. Numa relação inter-oclusal normal, as cúspides de suporte dos 
dentes posteriores são as palatinas, no maxilar superior, e as vestibulares, no maxilar inferior, 
que contactam directamente com as fossas centrais dos dentes antagonistas. As restantes 
cúspides, vestibulares superiores e linguais inferiores, são consideradas cúspides guia.81 
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As cúspides guia apresentam uma pequena superfície localizada na vertente interna, 
perto da fossa central que pode contactar com uma pequena área (cerca de 1mm) da cúspide 
de suporte antagonista, conhecida como área funcional exterior. Esta área, juntamente com a 
vertente interna da cúspide guia mantém o bolo alimentar sobre a tábua oclusal facilitando, 
deste modo, a mastigação.81,82 
Nos dentes posteriores, a área da superfície oclusal onde são aplicadas as maiores 
forças da mastigação é designada por “tábua oclusal”, e localiza-se entre a(s) cúspide(s) 
vestibular e lingual (palatina). Esta área representa 50-60% da dimensão vestibulo-lingual 
(palatina) do dente e situa-se sobre o maior eixo do dente.81 
 
1.3.1.1. FORÇAS DA MASTIGAÇÃO 
Na cavidade oral, as forças que podem ser transmitidas aos materiais são as que 
resultam, por exemplo, da mastigação, dos contactos oclusais, dos traumatismos ou dos 
hábitos para-funcionais. Quando aplicadas sobre um material, estas forças, definidas pela sua 
intensidade, direcção e ponto de aplicação geram tensões e deformações (ver Secção 
1.1).10,83 
Numa oclusão normal, ou ideal, as cargas horizontais exercidas sobre os dentes devem 
ser evitadas ou minimizadas. A carga deve ser preferencialmente paralela ao eixo maior do 
dente. Durante o acto da mastigação num adulto existem sobretudo movimentos verticais.82 
As maiores forças da mastigação verificam-se quando os dentes de ambos os maxilares 
contactam, normalmente em pequenos períodos de cerca de 110ms (resultando num total de 
15-30min/dia).84 Mesmo os bruxómanos têm os dentes em contacto aproximadamente 1-2 
horas/dia.85 
O tempo de um ciclo de mastigação normal de um indivíduo ronda 1s, pelo que 
considerando que este mastiga cerca de 10min. durante uma refeição, é possível calcular um 
valor de 1800 ciclos mastigatórios/dia (3 refeições), 657.000 ciclos/ano.86 Outros autores, 





De acordo com Mohl,89 a força média (normal) de mastigação é cerca de 40% da força 
máxima de mastigação. Caputo84 refere que as forças de mastigação não excedem 
normalmente os 10N. Bosman90 obteve valores um pouco superiores, situados entre os 10-
50N, e Fergunson91 refere valores de 80N para uma dieta ocidental. 
A força máxima da mastigação é diferente da força normal da mastigação, e é 
característica de cada indivíduo.92 Os estudos para determinar a força máxima da mastigação 
remontam já a 1681 quando Borelli (citado por Misch92) determinou valores de pressão 
mastigatória máxima de ≈91-303 N/cm2. Entre 1892-1896, G.V. Black (citado por Misch92) 
utilizando um gnatodinamómetro encontrou valores de ≈114-117N. Em 2003, Brantley36 referiu 
valores de pressões cíclicas na cavidade oral de aproximadamente 60-250N/cm2, e Misch92 
em 2005, indicou valores situados entre 35-345N/cm2. Apesar destes valores, há autores que 
defendem a existência de picos de forças durante a mastigação situados entre os 450-738N e 
em alguns casos, acima dos 1000N, aproximadamente.89,93-100 De acordo com Gibbs101 o limite 
máximo encontrado no ser humano atinge os 4430N. 
Estas forças variam entre indivíduos e dependem também do sexo e da zona da arcada 
dentária. Normalmente, indivíduos do sexo masculino apresentam forças de mastigação 
superiores (536N-1280N) a indivíduos do sexo feminino (340N-914N).89,91,92,99,100,102,103 
Relativamente à influência da zona da arcada dentária, a força máxima da mastigação é maior 
na região molar e menor nas regiões mais anteriores da cavidade oral.89,91,92 Quando mais 
perto da articulação temporo-mandibular, maior a força desenvolvida e recebida.104 Howell105, 
em 1948, referiu valores de força da mastigação nos molares compreendidos entre 413N-
898N, o que representa valores 4 vezes superiores aos verificados nos incisivos. Todavia, e 
de acordo com Körber106, 600N p.e., é uma força muito elevada para um contacto oclusal 
apenas. 
A força máxima de mastigação em indivíduos com próteses totais são 5-6 vezes 
inferiores aos indíviduos com uma dentição natural. Contudo, quando os pacientes são 
reabilitados com próteses fixas sobre dentes ou implantes, verifica-se um aumento substancial 
da força máxima de mastigação.89 
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Perante a diversidade de níveis de carga mastigatória encontrados na literatura, 
sobretudo em estudos in vitro, decidiu-se efectuar um resumo (Tabela 5) dos valores e 
direcções da carga aplicada em estudos de próteses parciais fixas pelo método dos elementos 
finitos (secção 1.5.1), também utilizado neste trabalho de investigação (secção 2.4). 
 
Tabela 5 - Resumo de cargas aplicadas sobre próteses parciais fixas 
em estudos de análise de tensões com o método dos elementos finitos 
 
AUTOR CARGA DIRECÇÃO MATERIAL MÉT. ELEMENTOS FINITOS 
Aykul 107 450N 45º PPF-D 3D 
Romeed 108 50N Axial PPF-D 2D 
Eraslan 109 100N Axial PPF-D 2D 
Goetzen 110 100N Axial PPF-D 3D 
Ozen 111 550N 30º PPF-I 3D 
Motta112 100N Axial PPF-D 2D 
Yokoyama113 100N 30º PPF-I 3D 
Tsumita114 800N Axial PPF-D 3D 
PPF-D: prótese parcial fixa sobre dentes ; PPF-I: prótese parcial fixa sobre implantes ; N: newton. 
 
Relativamente a estes valores, Fischer85 considera que a utilização de cargas de 500N 
em estudos de análises de tensões é significativo de uma situação limite, extrema, na 
cavidade oral. 
Além da força e da direcção, também é importante considerar nos estudos in vitro a área 
de aplicação da carga e a forma como a carga é distribuída. Motta112, em 2007, no seu estudo 
comparativo de próteses fixas totalmente em cerâmica com próteses fixas metalo-cerâmicas, 
pelo método dos elementos finitos bi-dimensional, aplicou 100N de carga compressiva, numa 
área de 0,5mm2 (descrita por Okeson81 como uma área de contacto mastigatório real), em três 
simulações de carga distintas: carga distribuída por todas as cúspides de trabalho, ou carga 





1.3.1.2. FACTORES QUE INFLUENCIAM A DISTRIBUIÇÃO DAS FORÇAS 
A aplicação de uma ou várias forças sobre uma estrutura pode provocar dois efeitos que 
podem ser caracterizados em qualquer dos seus pontos. Além da acção directa da carga deve 
também considerar-se o seu momento, relacionado com esta através do braço, definido como 
a distância entre o ponto de aplicação da força e o ponto em consideração. O objectivo de 
qualquer tratamento deve ser o de reduzir o momento gerado pela força (torque) evitando-se 
assim o aparecimento de solicitações de flexão elevadas que conduzem a tensões excessivas 
nas próteses suportadas por dentes naturais e/ou implantes.83,115 
Para entender a biomecânica das próteses fixas, é também necessário saber o tipo de 
movimentos que são efectuados durante o processo de mastigação. A configuração em “gota” 
verificada durante o processo de abertura e fecho na actividade mastigatória, envolve 
movimentos horizontais e verticais.81 Quando os dentes contactam, a inclinação das vertentes 
cuspídeas determina a direcção da linha de força resultante. Essa força é inclinada e 
direcciona-se para longe do osso de suporte, o que configura um sistema de alavanca que 
dependendo da relação entre o braço de força e o braço resultante, pode ser bastante 
prejudicial.115 
Além disso, a forma como as forças são aplicadas condiciona a viabilidade da 
reabilitação protética. Por exemplo, forças de baixa magnitude aplicadas continuamente 
durante um longo período de tempo podem provocar falha por fadiga. Por outro lado, também 
se podem verificar picos de tensões quando a área da restauração que suporta as cargas 
aplicadas não é suficiente para dissipar a força que lhe é aplicada.83 
É também importante considerar as estruturas de suporte do dente ou do implante. 
Enquanto nos dentes naturais o ligamento periodontal distribui a força por todo o osso de 
suporte, nos implantes a interface osteointegrada concentra a força na crista óssea.104,115,116 
De acordo com estudos publicados por Bozkaya,117 van Staden,118 Genk,119 Jingade120 e 
Correia,121 implantes sujeitos a cargas verticais e oblíquas apresentam uma maior 
concentração de forças na crista óssea com maior intensidade no terço cervical do implante, 
não havendo distribuição de forças apicalmente ao nível da crista óssea. A aplicação clínica 
destes resultados é muito importante, uma vez que comprova que o tamanho do implante não 
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influencia a distribuição das forças, ao contrário dos dentes naturais em que uma maior área 
do ligamento periodontal implica uma maior distribuição de forças.115 
No caso de uma prótese parcial fixa sobre vários implantes colocados numa mesma 
linha recta, a distribuição das forças está localizada sobre a crista óssea da restauração 
sujeita a carga, não se distribuindo para os outros implantes. Caso a força seja aplicada sobre 
vários implantes ao mesmo tempo, cada um deles recebe uma carga semelhante apenas 





1.3.2. DESENHO DA PRÓTESE PARCIAL FIXA 
O desenho da infra-estrutura metálica ou cerâmica é de suma importância para o 
sucesso de uma prótese parcial fixa, e deve ser considerado durante o plano de tratamento, 
avaliado na preparação dentária e no estágio de enceramento.37 A resistência à fractura das 
próteses parciais fixas está relacionada não só com o material utilizado, mas também com o 
desenho da infra-estrutura (ex. forma, tamanho e posição dos conectores, e extensão do 
pôntico).5,37,54,85,108,109,114,124-126 
Numa prótese parcial fixa o tamanho dos pônticos influencia o sucesso da reabilitação. 
A teoria em que se deve fundamentar o desenho dos pônticos e dos conectores é a “lei das 
vigas” (do inglês law of beams), segundo a qual “a deflexão de uma viga aumenta com o cubo 
do seu comprimento, é inversamente proporcional à sua largura, e é inversamente 
proporcional ao cubo da sua altura.54,127 Pônticos extensos implicam cargas maiores sobre o 
ligamento periodontal dos dentes pilares e são menos rígidos, provocando movimentos de 
deflexão que variam na proporção directa ao cubo do seu comprimento e inversamento ao 
cubo da altura oclusogengival.128 
A resistência e a longevidade máxima de uma restauração fixa dependem da rigidez da 
infra-estrutura, que não se deve distorcer durante o assentamento, ou quando sujeita a cargas 
oclusais, uma vez que esta flexibilidade pode provocar tensões na cerâmica e, 
consequentemente, a ocorrência de microfracturas que podem levar ao insucesso da 
restauração.35 
Além da funcionalidade, um dos principais objectivos de qualquer infra-estrutura é 
suportar uma camada de 1-2mm (1,5mm nas paredes axiais e 2mm na face oclusal) de 
cerâmica que confira uma boa estética à reabilitação. Se for ultrapassada esta espessura, a 
camada de cerâmica pode não estar devidamente suportada, resultando na fractura da 
cúspide, ou do bordo incisal, pois a cerâmica é resistente à compressão, mas não à tracção 
ou ao corte.5,129 
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1.3.2.1. DESENHO DOS CONECTORES 
O tamanho, desenho e posição dos conectores influencia o sucesso de uma prótese 
fixa. A área que os conectores devem apresentar de forma a diminuir a probabilidade de 
ocorrência de insucessos clínicos varia consoante o material que é utilizado (Tabela 6) e as 
especificidades clínicas. Os conectores devem ter uma dimensão suficiente para prevenir a 
distorção, ou a fractura, durante a função. Contudo, não podem ser grandes ao ponto de 
interferirem com o controlo da placa bacteriana, contribuindo, assim, para doença periodontal. 
As embrasuras gengivais devem ter espaço suficiente para uma higiene oral adequada. Por 
outro lado, um conector grande também pode provocar problemas estéticos pela dificuldade 
em mascarar a infra-estrutura com uma cerâmica cosmética.127,130,131 
Os conectores devem ser bem polidos e criar uma transiçao suave mesio-distalmente 
entre cada elemento da prótese parcial fixa. A sua forma deve ser semelhante à de um disco 
articular, situado entre as duas partes de uma prótese.130 
Numa secção vestibulo-lingual os conectores devem ter uma forma elíptica orientada de 
modo a melhor suportar as cargas oclusais.130,132 Contudo, limitações anatómicas impedem 
que esta forma seja sempre possível. De acordo com Rosentiel130, a maioria dos conectores 
tem a sua maior dimensão perpendicular ao eixo da força aplicada, o que fragiliza a estrutura. 
Quando uma carga oclusal é aplicada num pôntico, de acordo com o eixo maior dos 
dentes pilares, desenvolvem-se tensões de compressão na metade oclusal dos conectores, 
enquanto na metade gengival aparecem tensões de tracção. Estas tensões são responsáveis 
por gerar microfracturas na base dos conectores que se podem propagar para a superfície 
oclusal levando à fractura da coroa.114,126 
Actualmente, com o advento das cerâmicas em Prostodontia Fixa, vários autores têm 
estudado a dimensão da área dos conectores para os diferentes materiais cerâmicos, 








Tabela 6 – Área dos conectores de próteses parciais fixas de 3 elementos (ponte) em função dos 
diferentes materiais cerâmicos utilizados em Medicina Dentária 
Marca Material Área do Conector 
IPS Empress 2® Disilicato de Lítio 12-20mm2 
In-Ceram Alumina® Alumina infiltrada com vidro 12mm2 
In-Ceram Zirconia® Alumina infiltrada com vidro com zircónia 
parcialmente estabilizada pelo ítrio 
12-20mm2 
Procera All-Ceram® Alumina de alta pureza densamente 
sinterizada 
6mm2 
Cercon® Y-TZP 7-11mm2 
DCS-Precident® Y-TZP 16mm2 
LAVA® Y-TZP 9mm2 
Y-TZP: zircónia tetragonal parcialmente estabilizada pelo ítrio. 
Fonte: Raigdrosky54 (adaptado). 
 
De acordo com Luthy,61 a dimensão mínima recomendada dos conectores para próteses 
parciais fixas de três elementos é de apenas 7mm2, sendo a zircónia estabilizada pelo ítrio o 
material que exibe melhores propriedades mecânicas, quando comparado com a alumina 
infiltrada com vidro reforçada com zircónia, e com o dissilicato de lítio. Para próteses parciais 
fixas de quatro elementos a utilização de conectores com apenas 7,3mm2 é desaconselhada. 
No caso de próteses parciais fixas de quatro elementos, tipo ponte, Larsson133 
recomenda, num estudo in vitro, uma área mínima de conector de 12,6mm2 (diâmetro de 
4mm), com raio de embrasura gengival de 0,6mm, sobretudo nas regiões posteriores 
(molares). Este autor refere que conectores com áreas inferiores não garantem uma margem 
mínima de segurança para suportar as forças existentes na cavidade oral e, no caso de 
indivíduos com hábitos para-funcionais, 12,6mm2 poderão não ser suficientes, considerando 
mesmo a hipótese de evitar próteses parciais fixas totalmente em cerâmica. Além disso, o 
autor realça que estes valores podem comprometer a reabilitação de um ponto de vista 
higiénico (por comprometimento das embrasuras gengivais) e estético, uma vez que ainda é 
necessário adicionar uma cerâmica de revestimento sobre uma infra-estrutura com estas 
dimensões. 
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Studart73 apresenta o diâmetro mínimo e a área dos conectores para reduzir a 
probabilidade de falhas por fadiga de pontes com infra-estruturas em zircónia (Tabela 7): 
Tabela 7 - Dimensões dos conectores necessárias para reduzir a probabilidade de fractura de pontes de 
zircónia mediante ciclos contínuos de carga e situações de cargas parafuncionais 
PONTE ZIRCÓNIA 
(AMBIENTE AQUOSO) 
CICLO DE FADIGA NA 
MASTIGAÇÃO (CARGA: 250N) 
FRACTURA DEVIDO A HÁBITOS 
PARAFUNCIONAIS (CARGA: 800N) RECOMENDAÇÕES 
 Dmin Amin Dmin Amin Dmin Amin 
       
3 elementos 2,5 4,9 2,7 5,7 >2,7 >5,7 
4 elementos 4,0 12,6 3,5 9,6 >4,0 >12,6 
5 elementos 4,9 18,8 4,1 13,2 >4,9 >18,8 
D = diâmetro ; A = área (mm2). Conectores com secção circular. 
Fonte: Studart73 (adaptado). 
 
 
Além do parâmetro área do conector, vários autores têm investigado o modo de fractura 
das infra-estruturas, e a configuração geométrica dos conectores, em estudos de próteses 
parciais fixas tipo ponte convencional, ou tipo ponte cantilever, comparando as próteses 
parciais fixas totalmente em cerâmica com as próteses parciais fixas metalo-cerâmicas. 
Num estudo in vitro para avaliar próteses parciais fixas cerâmicas e metalo-cerâmicas 
submetidas a cargas estáticas, Cambpell e Sozio134 concluíram que as próteses parciais fixas 
em cerâmica desenvolvem fracturas verticais na área dos conectores, enquanto as próteses 
parciais fixas metalo-cerâmicas desenvolvem fracturas na superfície interna do pôntico. 
Motta112 num estudo de distribuição de tensões pelo método dos elementos finitos bi-
dimensionais, verificou que as próteses parciais fixas, tipo ponte e totalmente em cerâmica, 
apresentavam os maiores valores de tensões máximas na área dos conectores, na zona da 
embrasura gengival, comparativamente às próteses fixas metalo-cerâmicas, ou próteses fixas 
com infra-estrutura de cerâmica e apenas recobrimento oclusal com cerâmica de 
revestimento. 
Em estudos in vitro e in vivo, Kelly135 concluiu que a fractura dos conectores em próteses 





Num estudo de simulação numérica de formação de fendas em próteses parcias fixas 
tipo ponte, em cerâmica, Li136 também verificou que as zonas de maior tensão são as 
embrasuras gengivais. 
Tsumita e Kokubo114,126 efectuaram estudos in vitro relativamente à influência do 
desenho da infra-estrutura na resistência à fractura de próteses parciais fixas sobre implantes, 
em cerâmica, na região molar. Estes autores concluiram que o desenho da infra-estrutura, e 
em especial a forma da interface pôntico-conector, afecta a distribuição das tensões, e 
consequentemente a resistência e o modo de fractura, podendo induzir fendas na cerâmica de 
revestimento. 
Oh e Anusavice137,138 demonstraram que um maior raio da curvatura da embrasura 
gengival reduz a concentração de tensões de tracção, aumentado assim a resistência à 
fractura das próteses parciais fixas. 
Dornhofer59 estudou dois tipos de geometrias de infra-estruturas de pontes totalmente 
em cerâmica. Um dos modelos tinha um conector com uma área de secção em forma de 
coração, em contacto com a gengiva, enquanto o outro modelo tinha um conector a uma 
distância de 1,2mm da gengiva. No primeiro caso, o raio da embrasura gengival era de 
1,7mm, enquanto no segundo caso era de 2,2mm. Tal como nos estudos de Oh e 
Anusavice,137,138 o autor conclui que um raio da embrasura gengival superior diminui as 
tensões ali geradas exibindo um comportamento mecânico superior (10%) em situações de 
carga. 
Esta análise da distribuição de tensões, da resistência dos materiais, e do modo de 
fractura dos mesmos, realizada em estudos in vitro, é corroborada pelos estudos clínicos de 
vários autores, nomeadamente os realizados por Vult von Steyern,139 Olsson,140 Sorensen,141 
Kelly,135 Suarez142 e Esquivel-Upshaw143 que realçam que a principal causa do insucesso das 
próteses parciais fixas em cerâmica é a fractura do conector, daí advindo a importância de 
optimizar o seu desenho. 
Relativamente a próteses parciais fixa tipo cantilever há poucos estudos que analisam a 
distribuição das tensões nos conectores mediante situações de carga, quer em estudos in 
vitro, quer em estudos in vivo. 
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Num estudo clínico, Laurell144 recomenda uma dimensão mínima de conectores para 
infra-estruturas metálicas de 5,0mm (altura) por 4,0mm (largura). 
Wright145 refere que os conectores devem ter uma forma em U e não em V para diminuir 
e distribuir melhor as tensões. 
Em 2004, Eraslan146 num estudo de distribuição de tensões em próteses parciais fixas 
tipo cantilever distal, com pilares em primeiro e segundo pré-molares, e cantilever tamanho 
molar e pré-molar, verificou uma correlação directa entre o comprimento do elemento em 
cantilever e a distribuição de tensões no pilar mais distal, e uma correlação inversa entre o 
comprimento do cantilever e a largura do conector. 
O mesmo autor109 em 2005, efectuou uma análise de tensões em próteses parciais fixas 
tipo cantilever, com diferentes tipos de pôntico (pré-molar e molar) e materiais (metal-
cerâmica: liga de níquel-crómio e cerâmica de recobrimento; e cerâmica: dissilicato de lítio e 
cerâmica de recobrimento). O método utilizado foi uma análise de elementos finitos bi-
dimensional. Este autor concluiu que pônticos cantilever em cerâmica com dimensão pré-
molar induzem menores tensões do que pônticos em metal-cerâmica. Contudo, no caso de 
pônticos com dimensão molar, as ligas de metal-cerâmica conduzem a menores tensões do 
que a cerâmica. Apesar de as tensões não dependerem dos materiais, mas da carga e da 
forma, neste estudo a relevância está no facto de se terem utilizado materiais compostos, com 
consequentes alterações no comportamento mecânico da estrutura. 
Relativamente à espessura do material de uma infra-estrutura para uma prótese parcial 
fixa metalo-cerâmica, Naylor129 refere valores de 0,3mm como mínimo para garantir a 
resistência estrutural. Contudo, outros autores147 referem que essa espessura pode ser 
reduzida para 0,2mm, ou mesmo 0,1mm, no caso das ligas metálicas de base, tipo Cr-Ni ou 
Cr-Co. Note-se que não há valores máximos para a espessura da infra-estrutura metálica, 
uma vez que esta depende do grau de destruição do dente pilar, podendo em alguns casos 





1.3.2.2. DESENHO DE UMA PONTE CANTILEVER 
Em Engenharia Civil, as estruturas tipo cantilever tornaram-se extremamente populares 
devido ao desenho atraente, forma estrutural eficiente e método de construção custo-
eficiência,148 tendo sido utilizadas em vários projectos de renome mundial. 
Como exemplos deste tipo de estruturas temos a famosa “Falling Water House”, de 
Frank Lloyd Wright (Figura 9), que apresenta um terraço executado em cantilever, ou a ponte 
de S. João, no Porto. Em 1991, Edgar Cardoso desenhou esta ponte com uma estrutura tipo 
cantilever, em que o vão central, com 250 metros, constituiu (à altura) um recorde mundial 
para pontes deste tipo.149 
 
Figura 9 - Falling Water House. Pittsburgh, PA, EUA. 
 
Note-se que em Engenharia Civil, o termo cantilever é utilizado para representar o 
processo de construção da ponte, inicialmente suportada por apenas um pilar, e pelo facto de 
o tabuleiro central (“pôntico”) ser bastante extenso podendo atingir os 301m da Ponte Stolma, 
Noruega, ou os 420m da Ponte Wanxian, China.148-151 
Contudo, este tipo de pontes está sujeito a deformações elevadas directamente 
relacionadas com o factor tempo. Apesar da forma estrutural de uma ponte cantilever ser 
simples e transparente, o comportamento do material em que é construída, o seu processo de 
construção, e as complexas cargas a que pode ser sujeita, tornam o seu desenvolvimento um 
verdadeiro desafio.148 
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Em Medicina Dentária, uma prótese fixa tipo cantilever define-se como tendo pilar(es) 
apenas numa das extremidades,5,27 e funciona de maneira totalmente diferente de uma 
prótese parcial fixa convencional. O pôntico actua como braço de alavanca, gerando 
movimentos de flexão ao ser submetido a cargas oclusais fortes (Figura 10).128 
       
 
 
Actualmente, as próteses parciais fixas em cantilever, suportadas por dentes ou 
implantes, são um tratamento reabilitador a considerar quando:4-7 
 Se pretende uma alternativa às próteses removíveis tipo classe I e II de Kennedy. 
 O espaço desdentado é demasiado extenso para a realização de uma prótese 
parcial fixa dento-suportada. 
 Existem condicionamentos anatomo-fisiológicos à colocação de implantes dentários 
– por exemplo, baixa quantidade e qualidade óssea, proximidade de estruturas 
anatómicas como o seio maxilar e o nervo alveolar inferior - e factores económicos. 
 
Muito recentemente, em 2007, Ikebe152 encontrou um resultado muito interessante numa 
avaliação qualitativa do valor atribuído a diferentes modalidade de tratamento de arcadas 
curtas (ausência bilateral do 1º e 2º molares) numa população japonesa. Este autor verificou 
que apesar de todo o sucesso clínico verificado com os implantes dentários, a maioria dos 
idosos atribuía maior valor às próteses parciais fixas em cantilever e às próteses removíveis, 
do que aos implantes dentários. 
Neste sentido, é dever do Médico Dentista apresentar alternativas que viabilizem a 
reabilitação oral dos pacientes, sendo as próteses parciais fixas em cantilever uma opção 
para várias situações clínicas, como sejam p.e.: a substituição de um incisivo lateral superior, 
com pilar no canino; substituição de um 1º pré-molar, com pilar no 2º pré-molar e 1º molar; e 
substituição de um 1º molar, com pilar no 1º pré-molar e 2º pré-molar.128,153-155 Como refere 
Stockton,155 os cantilevers têm uma “aplicação universal” desde que o periodonto esteja 
saudável e, especialmente, nas situações de substituição de próteses parciais removíveis, 
sobretudo unilaterais. 




Este tipo de reabilitação protética pode ser executada com uma taxa considerável de 
sucesso desde que se estudem os princípios das alavancas e se respeitem vários factores, 
como: higidez dos dentes pilares, dimensão mesio-distal mais reduzida do pôntico, altura 
ocluso-gengival máxima, e se eliminem contactos oclusais desfavoráveis, como 
prematuridades e interferências.5,153,155,156 Se a oclusão é estável, apenas em algumas 
situações, como na mastigação, o elemento cantilever estará sujeito a forças mais 
elevadas.155 Este tipo de prótese requer mais tempo de planeamento do que qualquer outra 
prótese fixa comparável.155 De acordo com Viennot5 é muito importante neste tipo de próteses 
o equilíbrio oclusal efectuado. As forças axiais devem ser minoradas e devem ser evitadas as 
interferências oclusais em lateralidade. 
Na Tabela 8 resumimos os dados encontrados por vários autores relativamente à taxa 
de sucesso das próteses parciais fixas em cantilever, em comparação com outro tipo de 
próteses fixas. 
 
Tabela 8 – Taxa de Sucesso de Reabilitações Protéticas sobre dentes e implantes 







PPF-I PPF-D-I Coroa-I Tempo Estudo 
Romeo157 s.d. 98%* s.d. s.d. s.d. s.d. 7A Prospectivo 
Romeo158 s.d. 94,4% s.d. 96,1% 90,6% 95,6% 7A Prospectivo 
Pjeturson6 81,8% s.d. 89,1% s.d. s.d. s.d. 10A Revisão Sistemática 
Pjeturson7 91,4% s.d. 93,8% 95,2% 94,5% 94,5% 5A Evidência Clínica 
Pjeturson7 80,3% s.d. 89,2% 86,7% 77,8% 89,4% 10A Evidência Clínica 
PPF – prótese parcial fixa ; D – dentes ; I – Implantes ; s.d. – sem dados. 
*Cantilever mesial 97,1% ; Cantilever distal 100%. 
 
Numa revisão sistemática de 2004, Pjeturson6 verificou que não existem diferenças 
significativas na taxa de sucesso das próteses parciais fixas com cantilevers únicos ou 
múltiplos, e que apesar de num ponto de vista biomecânico a utilização de dentes suspensos 
ser considerada menos favorável, devido ao braço de alavanca representado na Figura 10, 
apenas 2,9% dos dentes pilares, vitais ou não vitais, fracturaram num período de 10 anos. 
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1.4. SISTEMAS COMPUTORIZADOS EM PROSTODONTIA FIXA 
O termo utilizado para designar o planeamento tridimensional de uma estrutura dentária 
no ecrã de um computador (Computer Aided Design), seguido da produção automatizada por 
uma máquina controlada por esse mesmo computador (Computer Aided Manufacturing) é 
CAD-CAM. 
Em 1971, François Duret, conhecido como o fundador da aplicação da tecnologia CAD-
CAM em Medicina Dentária, exprimiu as suas primeiras ideias sobre a produção assistida por 
computador de restaurações dentárias. A ideia principal de Duret era a de automatizar 
processos laboratoriais manuais de forma a obter material de maior qualidade, mais uniforme, 
processos de fabrico padronizados e uma redução dos custos de produção,159,160 à 
semelhança do verificado noutras indústrias. Porém, esta assunção verificou-se de difícil 
aplicação às necessidades da Medicina Dentária, que se centram sobretudo na produção 
individualizada de restaurações, e não na produção em quantidade. A Medicina Dentária exige 
restaurações de qualidade, altamente precisas e estéticas. 
Apesar dos primeiros trabalhos de investigação remontarem à década de 1970, a 
investigação em torno da tecnologia CAD-CAM aplicada na Medicina Dentária estagnou até 
meados da década de 90 do século passado. Só com a explosão no crescimento dos 
computadores, no final do século passado, é que se verificou uma progressão da investigação 
nesta área, através do rápido desenvolvimento da digitalização tridimensional e da tecnologia 
de desenho assistido por computador.159 
Actualmente, existem vários sistemas CAD-CAM em Medicina Dentária (Tabela 9), cuja 
aplicação principal se tem centrado predominantemente na produção de restaurações fixas, 
tipo coroas, facetas, incrustações, e próteses parciais fixas, sendo o processo total ou 
parcialmente automatizado.160 
Estes sistemas, normalmente fechados (i.e. não permitem o intercâmbio de partes entre 
diversos sistemas160,161), são constituídos por três componentes principais: digitalizador, 





O sistema de digitalização da preparação dentária, ou do pilar de um implante, varia 
entre os diversos sistemas CAD-CAM existentes no mercado. Alguns, como o Cerec 3D® e o 
Evolution 4D® têm um digitalizador intra-oral. O sistema Lava® está a desenvolver um 
sistema de captura de forma intra-oral, através de um registo de imagem  por uma câmara de 
vídeo. Contudo, a maioria dos sistemas faz o registo dos dados fora da cavidade oral, no 
modelo de gesso, usando dispositivos de captura mecânicos ou ópticos de vários tipos. Estes 
aparelhos permitem também a digitalização dos dentes vizinhos, dentes antagonistas e 
registos de mordida, de forma a estabelecer uma correcta relação oclusal no modelo virtual 
tridimensional, facilitando assim o posterior desenho e maquinação da restauração unitária ou 
prótese parcial fixa.160,162-164 
O programa de desenho assistido por computador (CAD=Computer Aided Design) 
consiste num programa informático utilizado para o desenho virtual tridimensional da 
restauração. Actualmente, os programas são bastante intuitivos incluindo p.e. bases de dados 
de estruturas dentárias que, através da indicação do número do dente, executam a sua 
colocação e adaptação ao pilar e aos espaços inter-dentário e interoclusal (ex. CEREC3D®), 
sendo passíveis de ajuste de acordo com as preferências do Médico Dentista, ou do Técnico 
de Prótese.160-163,165 
Estes sistemas completam-se com uma unidade de fabrico da restauração (CAM) que, 
na sua maioria, funciona por um método subtractivo, i.e., maquinação da estrutura 
previamente desenhada no programa CAD, através da fresagem de um bloco de um material 
restaurador (ex. acrílico, metal ou cerâmica). Outros sistemas funcionam por um método 
aditivo, derivado das tecnologias envolvidas na prototipagem rápida, como o Hint-Els®. 
Existem ainda sistemas que fazem uma combinação do método substractivo com o aditivo, 
como o Procera®, em que o pó da alumina é compactado sob pressão no troquel, criando um 
modelo sobre-dimensionado que será posteriormente fresado para criar o contorno exterior da 
infra-estrutura. Em regra, o técnico de Prótese, ou o Médico Dentista, deve executar os 
acabamentos após a maquinação da estrutura: verificação da adaptação, correcções 
necessárias, polimento e individualização da restauração com pigmentos ou materiais 
cerâmicos.160-163 
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Tabela 9 – Exemplos de sistemas CAD-CAM disponíveis em Medicina Dentária 
 
Sistema Empresa Processo Digitalização CAD-CAM* 




Sirona Dental Systems 
GmbH, Alemanha 
www.sirona.com Laboratório Prótese Laser 
Procera Nobelbiocare AB, Suécia 
www.nobelbiocare.com 
Centro de Maquinação 
(via internet) 
Manual 
Lava 3MESPE, Alemanha 
www.3m.com 




KaVo Dental GmbH, 
Alemanha 
www.kavo-everest.com 
Laboratório Prótese Óptico 
Precident DCS DCS, Suíça 
www.dcs-dental.com 
Laboratório Prótese Óptico 
Base de Dados 
e Desenho 
personalizado 
Cercon Degudent GmbH, Alemanha 
www.degudent.com 
Laboratório Prótese Laser Não 
Hint-ELs®System Hint-ELs, Alemanha 
http://www.hintel.de 
Cadeira e Laboratório 
Prótese 
Óptico 
Base de Dados 
e Desenho 
personalizado 
Pro 50 Cynovad, Canadá 
www.cynovad.com 
Laboratório Prótese Óptico 
Evolution 4D D4D Technologies, EUA 
www.d4dtech.com 
Cadeira Laser 
Etkon Straumann, Alemanha 
www.etkon.com 
Laboratório Laser 
Base de Dados 
e Desenho 
personalizado 
Wol-Ceram Wol-Dent, Alemanha 
www.wolzdental.com 
Laboratório Laser Não 
 
* O processo de maquinação assistida por computador é automático em todos os sistemas apresentados. 
Fonte: Tinschert,160 Strub,161 Correia,162 Liu,163 e Rudolph.166 
 
 
A Faculdade de Medicina Dentária da Universidade do Porto é a única instituição 
universitária de Medicina Dentária de Portugal que tem em funcionamento um sistema CAD-
CAM – Kavo Everest® (Kavo, Alemanha). 
Numa pesquisa de literatura científica, em 2008, utilizando a Medline®, com a palavra 
chave “Everest”, limitada a Revistas de Medicina Dentária, apenas foram encontradas 5 





1.4.1. MATERIAIS UTILIZADOS COM SISTEMAS COMPUTORIZADOS 
Uma restauração unitária, ou uma prótese parcial fixa executada nos sistemas CAD-
CAM, pode ser construída por técnicas de enceramento convencionais, posteriormente 
digitalizadas (ex. Cercon®), ou por programas informáticos de desenho assistido por 
computador (ex. sistema Kavo Everest®, Cerec®, DCS-Precident®, Lava®) que permitem aos 
técnicos executar um desenho personalizado da infra-estrutura, virtual e tridimensional, 
combinando os conceitos tradicionais de desenho com as propriedades do material.54 Esse 
desenho pode representar: a restauração final, e nesse caso o material deve ser facilmente 
maquinável, resistente e passível de sofrer acabamentos rápidos (ex. VitaMarkII® do sistema 
CEREC 3D®); ou apenas a infra-estrutura, construída num material altamente resistente, 
como a zircónia (ex. In-Ceram Zirconia®), posteriormente recoberto com cerâmica pela forma 
convencional.172 
Neste tipo de sistemas é possível fresar diferentes materiais (ver Tabela 10). As 
cerâmicas de vidro e as cerâmicas feldspáticas foram os primeiros materiais a serem 
disponibilizados para maquinação nos sistemas CAD-CAM, permitindo executar com algum 
sucesso incrustrações, facetas e coroas. Contudo a sua utilização era muito limitada nos 
sectores posteriores, face à baixa resistência à flexão, razão pela qual surgiram materiais 
como o óxido de alumina e o óxido de zircónia, cujas propriedades já foram descritas na 
secção 1.2.2.163 
Tabela 10 – Exemplos de materiais utilizados por diferentes sistemas CAD-CAM 
 
Material Restaurador Ex. Comerciais Ex. Sistema CAD-CAM 
Titânio T-Blank® Everest® 
Cerâmica de Vidro Ex. Dicor MCG® Cerec® 
Cerâmica Feldspática Ex. Vita Mark II® Cerec® 
Ex. ProCAD® Cerec® 
Leucite Reforçada 
Ex. G-Blank® Kavo Everest® 
Óxido de Magnésio Ex. In-Ceram Spinell® Cerec 3D, Cerec inLab® 
Ex. In-Ceram Alumina® Cerec 3D, Cerec inLab®, DCS-Precident® Óxido de Alumina 
Ex. Alumina® Procera 
Ex. In-Ceram Zircónia® Cerec 3D, Cerec inLab®, DCS-Precident® 
Ex. ZS-Blanks® Kavo Everest®, Procera®, Lava®, Cerec 3D, 
Cerec inLab®, DCS-Precident®, Cercon® Óxido de Zircónia 
Ex. ZH-Blanks Kavo Everest®, DCS-Precident® 
Fonte: Tinschert,160 Correia,162 Liu,163 e Giordano.172 
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A utilização dos sistemas CAD-CAM permite reduzir o tempo de fabricação das 
restaurações de prótese fixa. Uma coroa In-Ceram, construída na sua forma tradicional, pode 
demorar 14h. Com sistemas CAD-CAM, como o CEREC 3D®, é possível reduzir este tempo 
através de uma fresagem de um bloco do material em 10-20min., seguida de uma infiltração 
vítrea de 40min.163 
Esta redução de tempo de trabalho de laboratório é possível com materiais como o 
óxido de alumina ou a zircónia. Contudo, a zircónia pode estar totalmente ou parcialmente 
sinterizada (Tabela 11): 
1. A primeira (utilizada nos Sistemas DCS-President® e Everest®, e actualmente em 
desuso) obriga a um tempo de fresagem bastante superior - cerca de 3h para uma 
restauração unitária - e a um desgaste das brocas muito rápido, tal a dureza do 
material quando totalmente sinterizado.163 
2. Relativamente à segunda (utilizada nos Sistemas Cercon®, LAVA® e Everest®, por 
exemplo), a sua maquinação é mais rápida e provoca menos desgaste nos materiais. 
Quando a zircónia está parcialmente sinterizada, o tamanho da estrutura desenhada 
virtualmente tem de ser aumentado de forma a compensar a contracção de 20-25% 
que ocorre durante a sinterização final.54 
 
Tabela 11 - Blocos de zircónia utlizados por sistemas CAD-CAM. Exemplos comerciais 
Blocos de ZrO2 Processo de Fresagem Vantagens Exemplos 
Não sinterizada Brocas de tungsténio sem 
refrigeração 
Cercon (Degudent®, Alemanha) 
Lava (3M ESPE®) 
Zirkon Zahn (Brunneck®, Itália) 
Pre-sinterizado Brocas tungsténio sob 
refrigeração 





In-Ceram IZ (Cerec®Sirona, 
Alemanha) 
ZS-Blanks, (Everest®Kavo) 
Precident (DCS®, Suiça) 
Totalmente 
sinterizado 
Brocas diamantadas sob 
refrigeração 
Tempo de fresagem 
superior. 
Mais caros. 











1.5. MÉTODOS DE ANÁLISE DE TENSÕES EM ENGENHARIA 
MECÂNICA 
As acções das forças externas aplicadas sobre uma estrutura são determinadas pelas 3 
leis de Newton. Contudo, a resposta interna que se verifica num corpo após aplicações 
dessas cargas é determinada por meio de uma análise de tensões77 obtida com recurso às 
equações da mecânica dos sólidos ou meios contínuos. 
As técnicas de análise de tensões podem ser divididas em analíticas, utilizando as 
equações da elasticidade, numéricas (ex. Método dos Elementos Finitos) e experimentais (ex. 
Fotoelasticidade, Interferometria Holográfica e Extensometria Eléctrica).19,77,173 
As técnicas numéricas formulam os problemas utilizando as equações da elasticidade 
que, tendo em conta a geometria da estrutura, as condições de apoio e carregamento e as 
propriedades mecânicas dos materiais levam a um conjunto de equações diferenciais que 
representam o problema em estudo. A integração destas equações conduz às tensões 
instaladas ao longo do material que constitui a estrutura em análise. Os processos 
matemáticos envolvidos são complexos e de resolução morosa, razão pela qual o recurso a 
este método só é normalmente utilizado em casos simples. 
As técnicas experimentais podem aplicar-se a estudos in vitro com simulação de várias 
situações de cargas, e analisadas por diferentes métodos, em que se restringem as variáveis 
operador e paciente. Apesar das limitações inerentes à eliminação destas variáveis, uma vez 
que são estudos in vitro, estas técnicas, juntamente com o método dos elementos finitos, têm 
sido utilizadas com sucesso em vários estudos de Medicina Dentária. 
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1.5.1. MÉTODO DOS ELEMENTOS FINITOS 
Os princípios base do desenvolvimento do método dos elementos finitos remontam já ao 
séc. XVIII, com os trabalhos de Gauss na área das funções de aproximação para resolução de 
problemas matemáticos, mas só nas décadas de 50 e 60, acompanhando a evolução da 
Informática, é que se verificou o desenvolvimento prático desta metodologia com os trabalhos 
de Turner, Clough, Martins e Topp, na Indústria Aeronáutica.19 O Método dos Elementos 
Finitos é um método matemático discreto, a partir do qual um meio contínuo é subdividido em 
pequenos elementos (elementos finitos) que mantêm as propriedades do modelo original. 
Todos esses elementos são descritos por equações diferenciais e resolvidos por modelos 
matemáticos, de modo a que seja possível efectuar uma análise numérica de tensões. 
Quantos mais elementos forem utilizados na discretização, mais representativo será o modelo 
e mais precisa será a sua análise.19 
A vantagem da utilização deste método, comparativamente aos métodos experimentais, 
reside no facto de ser possível modelar matematicamente estruturas tão complexas, 
sobretudo na sua geometria, como os dentes e as estruturas protéticas. A partir destes 
modelos é então possível simular a aplicação de cargas e obter informações sobre as tensões 
e os deslocamentos que se geram na estrutura em análise.19 
Nas últimas duas décadas, a aplicação do método dos elementos finitos em Medicina 
Dentária tem sido muito relevante. De acordo com Mackerle174 entre 1990 e 2003 foram 
efectuadas mais de 700 publicações (entre artigos, actas de congressos e teses/dissertações) 
em diferentes áreas da Medicina Dentária, sendo as mais representadas a Prostodontia e a 
Ortodontia, seguida da Biomecânica Oral e Maxilo-facial, Materiais Dentários, entre outros. 
Em Portugal, o Laboratório de Óptica e Mecânica Experimental da Faculdade de 
Engenharia da Universidade do Porto tem desenvolvido com a Faculdade de Medicina 
Dentária da Universidade do Porto e com o Instituto Politécnico de Bragança, esta aplicação 
do método dos elementos finitos em Medicina Dentária (ex. utilização dos programas 
informáticos Abaqus®, Ansys®, SolidWorks®), tendo já contribuído para uma Tese de 
Doutoramento na FMDUP175 em 2005, ou para a publicação de trabalhos de investigação em 




Relativamente à Biomecânica Oral, um dos trabalhos efectuados consistiu na geração 
de um modelo matemático de uma mandíbula humana, através de sistemas de desenho 
assistido por computador (CAD) e reconstrução a partir de tomografias computorizadas, ou 
através de uma mandíbula real e do método “plane slicing”.175,183 Neste último caso, p.e., foi 
gerado um modelo 3D obtido por vazamento de resina num molde de silicone de uma 
mandíbula in vitro. O modelo assim obtido foi depois cortado em fatias, que foram digitalizadas 
a duas dimensões por um scanner. A partir dessas secções foram justapostos os contornos 
assim obtidos, e foi criado um modelo matemático da forma original. Esta técnica ainda é 
utilizada actualmente em prototipagem rápida. 
Directamente relacionada com a Prostodontia, a Implantologia é outra área de eleição 
na utilização do método dos elementos finitos. Em 2006, Van Staden e col. 118 publicaram um 
artigo de revisão sobre a aplicação do método dos elementos finitos nesta área, sobretudo na 
simulação do comportamento mecânico dos implantes e na interacção com o tecido ósseo de 
suporte. Tal como em Prostodontia, a análise da distribuição de tensões no implante e no 
tecido peri-implantar ajudará na optimização da configuração dos implantes e na própria 
técnica cirúrgica de colocação.184-188 
Em Prostodontia a aplicação do método dos elementos finitos é muito importante no 
estudo da complexa distribuição das tensões nos elementos protéticos, de forma a optimizar o 
desenho destas estruturas.174 Vários autores utilizaram este método na análise de tensões em 
restaurações unitárias107 ou em próteses parciais fixas sobre dentes e/ou implantes, tipo ponte 
ou tipo cantilever,59,97,108,109,111,114,135,137,189-202 para estudar a resistência e a longevidade desses 
mesmos elementos e das estruturas de suporte. 
A introdução das cerâmicas como materiais estruturais, não só em Medicina Dentária, 
como em outras áreas da Engenharia, p.e., levou ao desenvolvimento de tecnologia 
específica para a optimização destas estruturas, baseada em programas de análise de 
elementos finitos. Na década de ’70 a NASA (National Aeronautics and Space Admnistration) 
iniciou o desenvolvimento de um programa informático de análise estrutural 
(tensões/deformações) de cerâmicas e avaliação da sua viabilidade mediante o factor tempo – 
SCARE (structural ceramic analysis and reliability evaluation). A evolução desse programa 
pelo NASA Glenn Research Center, Sector Life Prediction, coordenado pelo Dr. Noel Nemeth, 
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levou à produção de um programa informático actualmente conhecido como CARES/LIFE 
(Ceramics Analysis and Reliability Evaluation of Structures Life Prediction).56,203,204 
Tal como o próprio nome do programa indica, este tem duas vertentes, directamente 
relacionadas com as propriedades das cerâmicas dentárias descritas na secção 1.2.2. Uma 
das vertentes analisa as cerâmicas, mediante o parâmetro da fadiga e uma distribuição 
probabilística Weibull. Esta função cumulativa baseia-se na teoria do elo mais fraco (weakest-
link). Uma estrutura é composta por vários elementos ligados entre si, como uma cadeia, e 
com resistências limites diferentes. Quando é aplicada uma força tal que promove a falha de 
uma dessas ligações, toda a estrutura falha. A outra vertente relaciona-se com a viabilidade, 
mediante o factor tempo, de uma estrutura sujeita a cargas termo-mecânicas. Em resumo, o 
CARES/LIFE prevê a probabilidade de falha de uma estrutura de cerâmica em função do seu 
tempo de utilização.56,205 Este programa tem ainda a capacidade de interagir com vários 
programas de elementos finitos, como o Abaqus® e o Ansys® (mediante a 
utilização/modificação de determinados ficheiros), daí já ter sido utilizado por alguns autores 
em trabalhos relacionados com a Medicina Dentária, e em específico, com a análise de 







A descoberta do efeito fotoelástico ocorreu em 1912 por David Brewster.208 Este efeito 
consiste na alteração das propriedades ópticas de um meio transparente devida à aplicação 
de tensões mecânicas.175,208,209 A utilização deste efeito em modelos fotoelásticos de 
estruturas e componentes é o objecto da fotoelasticidade. Trata-se de uma técnica de análise 
experimental de tensões/deformações que tem sido muito utilizada em Engenharia e em 
Biomecânica Dentária para estudar a distribuição interna de tensões em modelos de 
mandíbulas, prótese e implantes. A sua utilidade prende-se com a possibilidade de permitir a 
análise de tensões/deformações em estruturas com formas ou distribuições de cargas 
relativamente complexas (ex. Próteses Fixas), ou no caso de necessidade de informações das 
tensões em áreas de estruturas, uma vez que fornece uma imagem geral da sua distribuição, 
permitindo localizar pontos com níveis de tensões mais altos, ou mais baixos,185,208-211 assim 
como concentrações de tensão em singularidades geométricas. 
Esta técnica baseia-se na transmissão de uma luz polarizada através de um modelo 
confeccionado num material fotoelástico. Se este for carregado por um conjunto de forças 
semelhantes às aplicadas na estrutura incial é gerado um conjunto de franjas que podem ser 
analisadas de um ponto de vista qualitativo ou quantitativo.173,208,209 Destas franjas é possível 
extrair directamente as direcções principais de tensão (valores máximos ou mínimos das 
tensões normais) e os valores da tensão de corte máxima. Embora seja possível obter 
separadamente as tensões e quantificá-las, não é normal a sua aplicação na Fotoelasticidade 
por obrigar a processos morosos que apenas permitem medições discretas.175 
As franjas de interferência geradas podem ser de dois tipos: linhas isocromáticas e 
linhas isoclínicas. As primeiras apresentam cores diferentes para diferentes níveis de tensão, 
referindo portanto à distribuição das tensões. Cada franja representa o lugar geométrico dos 
pontos com a mesma tensão de corte no plano do modelo em análise. Quantas mais linhas 
isocromáticas houver, maior será a concentração de tensões. As linhas isoclínicas referem-se 
às direcções das tensões principais, uma vez que essas linhas escuras ocorrem quando a 
direcção das tensões principais é paralela ao eixo do polariscópio.185,212 
O equipamento usado para efectuar esta análise é designado por polariscópio, o qual 
poderá ser de transmissão ou de reflexão. Neste caso o modelo terá necessariamente de 
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ser transparente pois é atravessado pela luz. Existe também a versão de reflexão em que o 
componente a analisar é revestido com uma camada fotoelástica de espessura constante 
que reage às deformações. Neste caso, a cola utilizada para fixar o revestimento à 
superfície do objecto é misturada com pó de Al para reflectir a luz polarizada. As medições 
são realizadas fazendo passar a luz reflectida num conjunto de elementos ópticos sensíveis 
à polarização.212 
A fotoelasticidade de reflexão pode ser utilizada em qualquer local, devido à 
portabilidade dos seus equipamentos, enquanto a de transmissão apenas pode ser 
executada em laboratório e sobre modelos.175 Neste último sistema, a luz polarizada 
atravessa o modelo geométrico da estrutura a analisar, construído em material fotoelástico. 
As variações de fase introduzidas na frente de onda pelas cargas aplicadas ao modelo são 




Figura 11 - Esquema do funcionamento de um polariscópio. 
Fonte: Laboratório de Óptica e Mecância Experimental 
da Faculdade de Engenharia da Universidade do Porto 
 
A utilização deste método pode ser efectuada com modelos 2D ou 3D. Os primeiros 
são mais fáceis de fabricar, sendo possível simular várias situações de carga. A sua 
principal limitação situa-se ao nível da reprodução da sua geometria, pois não deverá haver 
variação da tensão na espessura do modelo 2D. Nas estruturas dentárias normalmente 
estuda-se um corte da estrutura num plano sagital. A técnica empregue para os modelos 3D 




resina époxi e à construção de vários modelos, um para cada situação de carga. Embora 
muitas vezes o modelo seja cortado em fatias e cada uma analisada como 2D o que implica 
a destruição do modelo inicial, é também possível recorrer a técnicas de difracção e 
iluminação com um plano de luz para analisar o modelo inteiro.185 Contudo, a utilização 
destas últimas é mais rara dada a sua difícil aplicação. 
Em Medicina Dentária, a fotoelasticidade tem sido utilizada por vários autores no 
estudo das próteses fixas e próteses removíveis suportas ou retidas por dentes e/ou 
implantes. 
Wang156 utilizou a fotoelasticidade para analisar a distribuição de tensões em pônticos 
em cantilever, nas regiões posteriores da mandíbula, e concluiu que o estado periodontal do 
último dente pilar, e a dimensão mesio-distal do pôntico, são factores a considerar neste tipo 
de reabilitações. 
Sadowsky213 estudou a distribuição das tensões com sobredentaduras mandibulares 
retidas por 2-3 implantes com sistema de barra com extensões distais, utilizando modelos 
fotoelásticos. 
Srinivasan214 através da fotoelasticidade analisou a distribuição de tensões em 
próteses fixas suportadas por dentes e implantes, com conectores rígidos ou não rígidos. 
Ziada215-217 utilizou a fotoelasticidade para estudar a distribuição de tensões em 
diferentes desenhos de próteses fixas adesivas. 
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1.5.3. INTERFEROMETRIA HOLOGRÁFICA 
Os princípios fundamentais da holografia foram descritos por Gabor em 1948.218 
Entende-se por holografia um processo de gravação e projecção de imagens que permite 
reconstruir uma imagem em 3D. Como refere Chorres,219 para se compreender melhor este 
processo, pode fazer-se a seguinte analogia: uma fotografia está para uma pintura, como a 
holografia está para uma escultura. 
A reconstrução a 3D de um objecto implica a utilização de um feixe de luz laser, 
coerente, monocromática, paralela e intensa. Esse feixe é dividido em dois, de forma a gerar 
duas frentes de onda: uma que ilumina o objecto – feixe objecto; outra que é orientada para 
iluminar o meio de registo (uma emulsão fotográfica de alta resolução de 3000-5000 
linhas/mm com alta sensibilidade) – feixe de referência.175,219 
Quando esse meio de registo é revelado quimicamente e reposto no local de 
gravação, ao ser iluminado com o feixe de referência inicial vai devolver, por difracção, a 
frente de onda difundida pelo objecto, permitindo-nos observar uma imagem 3D. Para que 
esta técnica possa ser aplicada em medições, é apenas necessário que as frentes de onda 
gravadas em instantes diferentes sejam comparadas numa técnica designada por 
interferometria holográfica.175,219 
Esta técnica foi descoberta nos finais de 1964, por Robert Powell e Karl Stetson, e 
consiste no facto de uma frente de onda emitida por um objecto, poder interferir com a frente 
de onda proveniente do mesmo objecto mas emitida num instante diferente, gerando um 
padrão de franjas de interferência.175 Da sobreposição destes dois feixes de luz resulta um 
padrão de interferências – interferograma - que podem ser registadas numa placa 
holográfica gerando frentes de onda 3D. O padrão de franjas obtido permite medir os 
deslocamentos sofridos pelo objecto entre exposições.175,219 
Para obtenção destes padrões são normalmente utilizadas duas técnicas: dupla 
exposição e tempo real. Se neste meio de registo é necessária uma dupla exposição - em 
dois tempos distintos - e entre eles ocorreu uma alteração da estrutura em estudo, aparece 
um padrão de franjas claras e escuras na imagem obtida, que resultam portanto das 
diferentes amplitudes e fases da luz laser que a atingiu. No caso da interferometria em 
tempo real, após a revelação do holograma, este é novamente colocado na sua posição 
original, de forma a que se verifique uma sobreposição da estrutura real com a sua imagem 




posição de referência, geram-se franjas de interferência. O registo desses dados pode ser 
efectuado continuamente através de um gravação vídeo durante o carregamento.175,219 
A interferometria holográfica tem sido utilizada em vários estudos de Medicina 
Dentária. A sua grande vantagem consiste na possibilidade de realizar medições de micro-
deslocamentos superficiais que ocorrem em determinadas estruturas quando sujeitas a 
estímulos externos, permitindo assim uma observação mais real da ocorrência. Estas 
medições são realizadas ao longo de uma área sem contacto com os objectos e com 
resolução da ordem de 0,1 x 10-6m. 
Na Medicina Dentária, a interferometria holográfica tem sido utilizada em várias 
aplicações - análise de micro-movimentos, análise da distribuição de tensões, medição das 
deformações, caracterização dos materiais - e em diferentes áreas, como a Prostodontia, a 
Oclusão, a Biomecânica Óssea, os Materiais Dentários e a Ortodontia, por exemplo. 
Actualmente, com o registo dos hologramas em vídeo é bastante mais fácil a utilização 
destas técnicas. 
Um dos trabalhos de referência na relação Prostodontia vs Interferometria Holográfica 
foi o desenvolvido por Young e Altschuler220 em 1977, em que os autores descrevem o 
processo de captação e gravação de imagens 3D, bem como a possibilidade de realizar 
medições precisas dos objectos em estudo. Este trabalho esteve na origem do 
desenvolvimento do sistema CAD-CAM Cerec®, por Mormann e Brandestini.165 
Outros autores, como Azizov221 em 1985 verificaram que as maiores deformações em 
prótese parcial fixa ocorriam na área dos conectores, independemente do ponto de 
aplicação da força. Em 1992, Goldstein222 também estudou a distribuição de franjas de 
interferometria em prótese parcial fixa depois da aplicação de cargas oclusais, tendo 
concluído que os conectores dos pônticos são as zonas da prótese parcial fixa que exibem 
maiores deformações. 
Apenas o estudo de Li223 menciona a utilização desta técnica em estudos 
comparativos de deslocamentos ósseos após aplicação de cargas sobre próteses fixas tipo 
cantilever e próteses parciais removíveis, tendo concluído por um deslocamento superior do 
tecido ósseo de suporte nas últimas. 
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A análise de tensões é fundamental para a optimização de projectos de estruturas. 
Conhecidas as tensões em serviço é possível optimizar geometrias no sentido de criar 
componentes cujo comportamento estrutural se aproxime do das estruturas vivas, isto é, com 
um nível de tensões constante ao longo da sua estrutura. 
Na cavidade oral, as maiores cargas mastigatórias localizam-se nos sectores 
posteriores. Nestas zonas, as coroas clínicas são frequentemente mais curtas, o que pode 
gerar compromissos estéticos e biológicos, em função da dimensões dos conectores. De 
acordo com a revisão de literatura efectuada, dois factos podem condicionar o desenho de 
uma prótese parcial fixa: as fracturas das próteses parciais fixas originam-se na área do 
conector (propagando-se para a cerâmica de revestimento) e as embrasuras gengivais são as 
zonas de maiores tensões numa prótese parcial fixa. 
Por outro lado, as próteses parciais fixas tipo cantilever são um tipo de reabilitação oral 
protética que pode ser considerado em diversas situações clínicas desde que se dedique uma 
especial atenção à biomecânica envolvida. 
Deste modo, definiram-se como objectivos desta investigação: 
1. Avaliar a aplicabilidade de técnicas numéricas e experimentais de análise de 
tensões no estudo das próteses parciais fixas dentárias. 
2. Estudar a distribuição das tensões e das deformações exercidas sobre próteses 
parciais fixas tipo cantilever, com infra-estruturas desenhadas num sistema CAD-
CAM, em função de dois tipos de materiais – zircónia e titânio. Para tal, decidiu-se:  
2.1. Analisar a aplicação de diferentes valores de cargas estáticas, com diferentes 
vectores de força. 
2.2. Comparar diferentes áreas de secção dos conectores. 
2.3. Estudar diferentes formas geométricas dos conectores. 

























MATERIAL E MÉTODOS 

MATERIAL E MÉTODOS 
 
67 
2. MATERIAL E MÉTODOS 
Para este trabalho foi utilizado um bloco (120x170x42mm) de espuma de poliuretano 
rígida revestido com uma lâmina de pequenas fibras de vidro e resina epoxi com 2mm de 
espessura (Laminated Block #1522-180, Sawbones Europe AB, Malmö, Suécia) simulando 
uma estrutura óssea composta por osso trabecular e apenas uma lâmina cortical (Figura 12). 
 
Figura 12 - Detalhe do bloco com a estrutura trabecular e cortical. 
 
A nível da reabilitação protética procurou-se neste trabalho simular uma situação de 
prótese fixa, com pilares no canino e 2º pré-molar inferior, e pônticos no 1º pré-molar e 1º 
molar (cantilever), em qualquer um dos maxilares. 
Deste modo, foram desenhados três quadrados simulando as dimensões mesio-distal e 
vestibulo-lingual do canino e pré-molares inferiores, de acordo com Woelfel.224 Foram então 
colocados dois implantes ITI® no canino e 1º pré-molar (Figura 13). 
 
Figura 13 – Implantes colocados no bloco de osso artificial. 
 
Nos implantes foram aparafusados dois pilares maciços em titânio (Institut Straumann 
AG CH-4002 Basileia, Suíça, LOT A7486) com 6º de conicidade, e altura de 5,5mm. Sobre os 
pilares foi efectuada uma impressão de dupla mistura, com silicones putty (Affinis Putty Super 
Soft, Coltène AG, Switzerland) e regular [Express™ Regular Body, 3M ESPE, E.U.A. (LOT 
5EJRG1, 2008 05)]. Esta impressão foi vazada a gesso tipo IV e realizaram-se os troqueis 
para a confecção das estruturas protéticas (Figura 14). 
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Figura 14 - Troquéis para as estruturas protéticas. 
 
2.1. DIGITALIZAÇÃO DOS TROQUÉIS 
No programa informático de CAD-CAM Everest225 foram introduzidos dados de um 
paciente fictício, no qual foram seleccionados os dentes pilares (33 e 35), o tipo de estrutura 
protética a simular (prótese parcial fixa 33-34-35-36) e o material a utilizar (titânio e zircónia). 
Em seguida, foi efectuada a digitalização (tecla F2) dos troquéis com a unidade Kavo 
Everest Scan (Kavo Everest® Scan Control 4.07.06, Kavo, Alemanha), tendo-se obtido uma 
imagem virtual dos mesmos (Figura 15). Todos os limites dos pilares foram digitalizados nas 
três dimensões do espaço, com uma câmera CCD e uma relação 1:1, e convertidos num 
ficheiro digital. 
 
Figura 15 - Imagem virtual obtida após digitalização dos troquéis. 
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Na imagem virtual foram eliminadas as estruturas em excesso (ex. base dos troqueis) e 
procedeu-se ao processamento das estruturas fundamentais para a confecção da infra-
estrutura protética: pilares e base gengival dos pônticos (Figura 16 e Figura 17). 
 
Figura 16 - Imagem virtual obtida após processamento automático (vista oclusal). 
 
 
Figura 17 - Imagem virtual obtida após processamento automático (vista lateral). 
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2.2. DESENHO ASSISTIDO POR COMPUTADOR 
Utilizando o programa de desenho assistido por computador do sistema CAD-CAM 
Everest® (versão 4.07.06), foram desenhadas duas infra-estruturas, uma em titânio e outra 
em zircónia, que simulam uma prótese parcial fixa com quatro elementos (pilares: 33 e 35; 
pôntico: 34; pôntico em extensão: 36) em titânio e em zircónia. 
De forma automática, o programa informático identifica as linhas de acabamento (Figura 
18), executa as coifas sobre os dentes pilares, os conectores e os pônticos. Este desenho 
automático é passível de alteração por acção manual do operador, com movimentos 
tridimensionais e uma precisão de centésimas de mílimetro, por forma a colocarmos as 
estruturas mencionadas na sua posição/forma anatómica mais correcta. 
 
Figura 18 - Processamento automático das linhas de acabamento. 
 
O desenho final da estrutura protética deve ser sempre avaliado pelo Médico Dentista. A 
Kavo® recomenda valores mínimos e máximos nas suas instrucções de utilização, mas refere 
que não pode fazer nenhuma recomendação sobre a criação das próteses a desenhar, sendo 
que os parâmetros tipo espessura da parede, ou forma, são específicos para cada material, e 
ajustáveis à situação clínica em questão.226 




2.2.1. MATERIAIS UTILIZADOS PELO SISTEMA EVEREST® 
O sistema CAD-CAM Everest® trabalha com os seguintes materiais: 
 Blocos cerâmica de vidro reforçada com leucite 
 Blocos de titânio 
 Blocos de zircónia 
o ZH (totalmente sinterizada) 
o ZS (parcialmente sinterizada) 
o HPC 227 (não se contrai na cozedura). 
 
Neste trabalho serão seleccionados no programa informático os blocos de titânio grau 2 
e de zircónia parcialmente sinterizada (ZS), cujas propriedades mecânicas se encontram 
resumidas na Tabela 12. 
Tabela 12 – Constituição e propriedades mecânicas do titânio grau 2 
e da zircónia parcialmente sinterizada 
 TITÂNIOi ZIRCÓNIA 
Componentes (%) C (Max 0.1) ; Fe (Max 0.3) ; H (Max 
0.015) ; N (Max 0.03) ; O (Max 0.25) e 
Ti (99,2) 
ZrO2: 79-07% ; Y2O3: 3-14% ; 
HfO2: <5% ; Al2O3: <5% 
Densidade 4,51 g/cc 6,1g/cc  
Tensão de Ruptura 344-345 Mpa s.d. 
Tensão de Cedência 275-410 Mpa s.d. 
Tensão de Cedência em 
Compressão s.d. 2000-3900 MPa 
Resistência à Flexão 
(3 pontos) s.d. ≈ 1150 MPa  
Alongamento após ruptura 20% s.d. 
Redução de área da secção 35% s.d. 
Módulo de Elasticidade 105 GPa 205 GPa 
Módulo de Compressão 110 GPa s.d. 
Coeficiente de Poisson 0,37 0,34 
Resistência à Fadiga 3001-425 MPa2 
11*107 ciclos ; 230000 ciclos s.d. 
Tenacidade 66 MPa-m1/2 7-10MPam-1 
Módulo de Rigidez 45 GPa s.d. 
s.d. : sem dados 
Fonte: ASTM grade 2,20 Matweb Material Property Data®,21 Piconi,63 e Kavo Everest®.228,229 
                                                
i Nota: Titânio Grau 1, 2, 3, 4, 7, 11 e 12 não são considerados ligas e têm propriedades mecânicas semelhantes. 
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Relativamente à zircónia, um estudo de Kaufmann230 do Centre de Recherche de 
Karlsruhe, Institut de Recherche sur les Materiaux III, refere que os blocos de zircónia ZS 
apresentam um grau de dureza e resistência excelentes, podendo esta última atingir os 
1077MPa, em testes de flexão em 3 pontos, ou 1735MPa em testes bi-axiais. De acordo com 
o referido estudo, os tempos de fresagem variam de 30min-7h, consoante os materiais e os 
trabalhos a efectuar. 
 
2.2.2. MODELO EM TITÂNIO 
A espessura do titânio atribuída automaticamente pelo programa para as coifas da infra-
estrutura foi de 0,5mm de espessura, 0,2mm de espessura na linha de acabamento e 1,2mm 
na área de transição (Figura 19 e Figura 20). 
 
 
Figura 19 - Desenho virtual da coifa sobre o pilar 33. 
 
 
Figura 20 - Desenho virtual das coifas sobre os pilares 33 e 35. 
 
Respeitando os valores padrão definidos pelo programa informático para as áreas dos 
conetores (Figura 21) foi então desenhada uma infra-estrutura protética para ser 
confeccionada em titânio (Figura 22). 
 




Figura 21- Área dos conectores desenhados para titânio. 
1,4mm (raio vertical), 1,2mm (raio horizontal) e 5,28mm2 de área do conector 
(Área de uma elipse = π*rv*rh). 
 
 
Figura 22 - Desenho virtual da infra-estrutura protética em titânio (vista lateral). 
 
Note-se que os valores da posição e das dimensões dos pônticos, e da posição dos 
conectores, foram modificados por forma a enquadrar a infra-estrutura num esquema prótetico 
natural (Figura 22, Figura 23 e Figura 24). 
 
 
Figura 23 - Desenho virtual da infra-estrutura protética em titânio (vista oclusal). 
 
 
Figura 24 - Desenho virtual da infra-estrutura protética em titânio (vista interna) 
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2.2.3. MODELO EM ZIRCÓNIA 
A espessura da zircónia atribuída automaticamente pelo programa foi de 0,55mm de 
espessura, 0,3mm de espessura na linha de acabamento e 0,5mm na área de transição. A 
secção transversal dos conectores em zircónia parcialmente sinterizada determinada pelo 
programa foi de 1,8mm (raio vertical), 1,6mm (raio horizontal) e 9,05mm2 (área do conector). 
Foi então desenhada uma infra-estrutura protética para ser confeccionada em zircónia (Figura 
25, Figura 26 e Figura 27). 
 
Figura 25- Desenho virtual da infra-estrutura protética em zircónia. 
 
 
Figura 26 - Desenho virtual da infra-estrutura protética em zircónia. 
 
 
Figura 27 - Desenho virtual da infra-estrutura protética em zircónia (vista lateral). 




2.3. CONVERSÃO DO DESENHO COMPUTORIZADO 
Os desenhos virtuais gerados pelo programa de desenho assistido foram gravados em 
dois ficheiros: titanio.igs e zirconia.igs. Estes ficheiros foram posteriormente abertos no 
programa SolidWorks®231, disponível no Laboratório de Óptica e Mecânica Experimental da 
Faculdade de Engenharia da Universidade do Porto. 
O SolidWorks® é um programa de desenho assistido por computador que funciona em 
ambiente Windows® (Microsoft, Redmond, Seatlle, EUA), e utiliza uma abordagem 
paramétrica para criação de modelos. Esses parâmetros podem ser numéricos (ex. diâmetros 
ou comprimentos) ou geométricos (ex. tangentes e paralelas), e os modelos criados podem 
ser em duas ou três dimensões. A natureza paramétrica deste programa significa que as 
dimensões e as relações existentes entre os parâmetros vão orientar a geometria do desenho. 
Outra característica importante do Solidworks® é que todas as alterações efectuadas são 
gravadas num histórico, facilitando possíveis alterações para optimização da estrutura 
desenhada. A concepção das estruturas pode ser executada em duas ou três dimensões e é 
compatível com outros sistemas CAD, como p.e. AutoCAD®.232 
Com este programa, referência mundial no projecto e optimização de estruturas em 
várias indústrias (ex. equipamento médico233), verificou-se o desenho da infra-estrutura 
protética executada no programa de desenho assistido Everest®. Pretendeu-se neste passo 
corrigir eventuais defeitos do desenho, para evitar valores incorrectos na análise de tensões a 
efectuar posteriormente (ver ponto 2.5). Com este programa foram criados dois modelos 
sólidos que representam com rigor a geometria dos modelos obtidos inicialmente (Figura 28 e 
Figura 29). Foram ainda corrigidas algumas anomalias resultantes da intersecção das 
geometrias básicas utilizadas pelo programa CAD-CAM da Everest® para produzir ambos os 
modelos. 
Nas Figura 28 e Figura 29 pode-se observar que as mesmas geometrias para os dentes 
estão ligadas por conectores com áreas de secção diferentes. 
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Figura 28 – Modelo original de infra-estrutura de titânio aberto no programa Solidworks®. 
 
 
Figura 29 - Modelo original de infra-estrutura de zircónia aberto no programa Solidworks®. 
 
2.4. GERAÇÃO DA MALHA DE ELEMENTOS FINITOS 
Depois de verificado o desenho da infra-estrutura protética em Solidworks®, o ficheiro 
foi então aberto no programa de análise de elementos finitos Abaqus®234, também disponível 
no Laboratório de Óptica e Mecânica Experimental da Faculdade de Engenharia da 
Universidade do Porto. 
O Abaqus® é um programa informático de referência mundial na indústria automóvel e 
aeroespacial, p.e., e bastante utilizado no meio académico devido à sua capacidade de utilizar 
diversos materiais para efectuar simulações nas mais diversas área de Engenharia. 
Este programa é comercializado pela empresa Dassault Systèms® e destina-se a 
realizar análise de tensões em vários tipos de estruturas e materiais. É constituído por um 
conjunto de rotinas e programas agrupados em vários módulos consoante a aplicação 
desejada. Embora exista um módulo para estudos de biomecânica, como neste caso se 
desejava estudar o comportamento estrutural de elementos metálicos e construídos em 
cerâmica, isto é, isotrópicos, homogéneos e com comportamento linear elástico, recorreu-se 
ao módulo convencional de Engenharia. 
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Com este programa foi então gerada uma malha de elementos finitos a partir do 
desenho CAD previamente analisado em Solidworks®. No caso da infra-estrutura de titânio 
gerou-se uma malha com 164104 elementos tetraédricos (Figura 30). A malha da infra-
estrutura de zircónia era constituída por 188707 elementos tetraédricos (Figura 31). 
Relativamente às condições de fronteira, ambas as infra-estruturas tiveram como pontos de 
restrição a superfície inferior dos elementos pilares, simulando uma união rígida sobre os 
pilares dos implantes. 
 
Figura 30- Malha de elementos finitos da infra-estrutura de titânio. 
 
 
Figura 31 – Malha de elementos finitos da infra-estrutura de zircónia. 
 
Com este programa foram efectuados diversos cálculos procurando investigar o efeito 
de vários elementos da prótese fixa desenhada no programa de desenho assistido por 
computador. Verificou-se que a espessura das coifas e a área dos conectores correspondiam 
aos valores previamente obtidos no programa de desenho assistido Kavo Everest®. 
No seguimento da pesquisa bibliográfica referida na secção 1.2.2 e 1.5.1 foram também 
estabelecidos contactos com o Dr. Noel Nemeth, do NASA Gleen Research Center, e com o 
Dr. Eric Baker (Connecticut Reserve Technologies, Inc.), para conversão da malha de 
elementos finitos do Abaqus® para o programa CARES/LIFE®, para a sua posterior utilização 
com estruturas de cerâmica. 
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2.5.  ENSAIOS REALIZADOS 
2.5.1. ANÁLISE QUALITATIVA DE TENSÕES E DEFORMAÇÕES 
Numa primeira fase efectuamos uma análise qualitativa da distribuição das tensões e 
deformações nos modelos de titânio e zircónia (Figura 32), no programa Solidworks®, 
aplicando uma carga unitária sobre o dente cantilever e variando as dimensões. As condições 
de fronteira desta simulação incluíram a fixação rígida dos pilares da infra-estrutura aos 
implantes. 
Desta forma procurou-se conhecer o modo como as diferentes variáveis do modelo 
interagiam entre si na distribuição das tensões. Deve referir-se que o programa CAD-CAM 
Everest®Kavo sugere a utilização de geometrias diferentes consoante se utiliza um ou outro 
material. As dimensões utilizadas foram as correspondentes aos desenhos das infra-
estruturas de titânio e de zircónia. 
Tratando-se de situações em que não se atingem deformações plásticas, a utilização de 
uma carga unitária, força ou pressão, permitirá obter a distribuição do factor pelo qual 
deveremos multiplicar a força ou pressão para obter as tensões em cada ponto. 
Note-se que a tensão é igual à força aplicada sobre unidade de superfície, pelo que o 
valor utilizado na aplicação da carga não é relevante, dado que para uma carga idêntica de 
diferente intensidade, o valor das tensões com X(N) de carga é obtido ao multiplicar o valor 
obtido por X. 
 
Figura 32 – Imagem do modelo virtual.




2.5.2. APLICAÇÃO DE CARGAS SOBRE O CANTILEVER 
Durante os cálculos realizados com toda a estrutura protética verificou-se ser a ligação 
do cantilever a região de maiores tensões instaladas. Por forma a analisar a distribuição de 
tensões no elemento cantilever da infra-estrutura de titânio e de zircónia aplicou-se, no modelo 
em Abaqus®, uma carga vertical de 500N distribuída sobre a tábua oclusal (zona limitada por 
tracejado amarelo nas Figura 33 e Figura 34), no programa Abaqus®. A escolha de uma carga 
de 500N deveu-se à pesquisa bibliográfica efectuada sobre esta matéria (secção 1.3.1.1.), e 
ao facto de se pretender analisar a distribuição das tensões em condições extremas, tal como 
descrito no trabalho de Fischer.85 As condições de fronteira estabelecidas na malha de 
elementos finitos incluíram a fixação rígida da infra-estrutura aos implantes. 
 
Figura 33 - Tábua oclusal do dente em cantilever da infra-estrutura de titânio. 
 
 
Figura 34 - Tábua oclusal do dente cantilever da infra-estrutura de zircónia. 
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2.5.3. OPTIMIZAÇÃO DA FORMA DO CONECTOR NUM MODELO SIMPLIFICADO 
Depois de identificados os principais factores que influenciam a distribuição de tensões 
na região crítica da estrutura protética construímos um modelo simplificado, abordagem 
normalmente utilizada em Engenharia,235-237 excluindo os detalhes que apenas contribuem 
para aumentar a complexidade do modelo. Desta forma torna-se possível verificar o rigor do 
cálculo inicial e optimizar o desenho dos conectores da infra-estrutura protética. Este modelo 
simplificado foi também criado em Solidworks®231 adaptado do desenho CAD da infra-
estrutura de titânio elaborado no programa Everest® (pág. 73). 
Uma vez que se pretendia optimizar a forma do conector, de modo a reduzir as tensões 
verificas nesta área, optou-se por utilizar apenas o modelo previamente desenhado para ser 
maquinado em titânio, pois os dados obtidos são transponíveis para o modelo em zircónia. 
Note-se que a distribuição de tensões depende da carga e da geometria da estrutura, e não 
do material (ver secção 1.1). Este último apenas condiciona a geometria, na medida em que 
poderá ter uma maior ou menor tensão de resistência limite. A característica que varia 
consoante o material utilizado é a deformação, em função das propriedades mecânicas. Às 
mesmas tensões, em materiais diferentes, correspondem diferentes deformações. 
Nesse modelo simplificado, e numa primeira fase, foi executada uma análise de tensões 
mediante: 
 Aplicação de cargas verticais de 500N (valor máximo) sobre toda a superfície 
oclusal do dente cantilever (Figura 35). 
 Comparação de um conector com forma circular e um conector com forma elíptica. 
 Comparação da distribuição de tensões numa ponte cantilever e numa ponte 
convencional (Figura 36). 
 Aplicação de cargas inferiores ao valor inicial de 500N sobre cada um dos dentes 
da infra-estrutura protética (Figura 37), por forma a simular situações de cargas 
mastigatórias médias, semelhantes às utilizadas nos estudos apresentados na 
Tabela 5 (125N, 100N, 50N). 
 Introdução de uma concordância (arredondamento) na ligação do conector do 
pôntico cantilever, em mesial e em distal (Figura 38). 
 




Em todas as simulações, as condições de fronteira introduzidas no programa incluíram a 
fixação rígida dos elementos livres, assinalados com setas verdes (face livre dos conectores e 
face gengival dos pilares). As setas em cor rosa indicam a zona de aplicação de carga. 
 
Figura 35 - Aplicação de cargas de 500N sobre a superíficie oclusal do dente em cantilever. 
 
Figura 36 – Modelo simplificado de uma ponte convencional. 
 
Figura 37 - Modelo simplificado da infra-estrutura protética. 
 
Figura 38 - Modelo simplificado da infra-estrutura protética com introdução de uma concordância. 
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Numa segunda fase, procurou-se optimizar a forma do conector através da variação dos 
raios do conector e da concordância, e do tamanho do cantilever (Figura 39, Figura 40 e 
Tabela 13): 
 
Figura 39 – Variação do raio da concordância na embrasura gengival com cantilever molar. 
(esq.-dir.: 0,5 ; 1,0mm e 1,4mm) 
 
 
Figura 40 - Variação do raio da concordância na embrasura gengival com cantilever pré-molar. 
(esq.-dir.: 0,5 ; 1,0mm e 1,4mm) 
 
Tabela 13 - Optimização da forma do conector através da modificação dos raios vertical (v) e horizontal 
(h) da área de secção, tipo de pôntico cantilever e concordância. 





Área 5,28mm2 vs 9,05mm2 5,28mm2 vs 9,05mm2 
Pôntico Cantilever Pré-molar / Molar Pré-molar / Molar 
Concordância 0,5 ; 1 ; 1,4 0,5 ; 1 ; 1,4 
 
Os valores da concordância da ligação do conector ao pilar foram de 0,5, 1 e 1,4. O 
desenho CAD original apresenta um ângulo de ≈90º na ligação dos conectores aos dentes 
pilares. Todavia, devido às dimensões e à forma das brocas não é possível efectuar ângulos 
de ≈90º. Como as brocas do sistema CAD-CAM Everest® têm um diâmetro mínimo de 1mm, 
optamos por arredondar o ângulo da ligação com uma concordância de 0,5mm e efectuar 
simulações com múltiplos deste valor, como 1mm e 1,5mm. Contudo, devido às dimensões 
dos conectores, o valor máximo permitido foi de 1,4mm. 





A partir dos desenhos CAD 3D em Solidworks® da infra-estrutura protética, referidos na 
secção 2.3, efectuou-se uma secção longitudinal no seu maior eixo, por forma a transpôr o 
desenho (Figura 41) para uma placa fotoelástica 2D (Figura 42). Para cortar a placa 
fotoelástica foi utilizada uma serra eléctrica de volta. 
Os modelos fotoelásticos analisados basearam-se nos ensaios efectuados no modelo 
inicial. A forma externa obtida a partir do modelo numérico foi transposta para uma placa 
fotoelástica com 6,5mm de espessura. Como se pretendiam realizar várias medições o 
modelo foi inicialmente cortado com a sua área máxima, maior raio de curvatura, sendo 
depois sucessivamente cortado para obter as restantes geometrias. 
O primeiro modelo efectuado continha uma concordância do conector de 1mm. Foram 
então efectuadas as seguintes aplicações de cargas: 
1. Carga na fossa distal do pôntico cantilever. 
2. Carga na fossa mesial do pôntico cantilever (simulação de carga semelhante à 
verificada num pôntico cantilever tipo pré-molar). 
3. Carga na face ocluso-distal do pôntico cantilever (distância pôntico-conector máxima). 
4. Carga na face ocluso-mesial do pôntico cantilever (distância pôntico-conector mínima 
≈ 0. Elemento de comparação). 
 
Numa segunda fase, diminuiu-se a concordância do conector para 0,5mm e, 
posteriormente, para um valor próximo de 0mm, tendo sido efectuados os seguintes ensaios: 
1. Carga na fossa distal do pôntico cantilever. 
2. Carga na fossa mesial do pôntico cantilever (simulação de carga semelhante à 
verificada num pôntico cantilever tipo pré-molar). 
3. Carga na face ocluso-distal do pôntico cantilever (distância pôntico-conector máxima). 
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Figura 41 – Secção longitudinal da infra-estrutura de titânio, com pôntico molar. 
 
 
Figura 42 – Detalhe da serra eléctrica de corte utilizada para cortar a placa fotoelástica. 
 
 
Este modelo fotoelástico foi analisado num polariscópio de transmissão existente no 
Laboratória de Óptica e Mecânica Experimental da Faculdade de Engenharia da Universidade 
do Porto (Figura 43, Figura 44 e Figura 45). 
 
Figura 43 - Polariscópio de Transmissão (Vishay , EUA), existente no LOME-FEUP. 




Optou-se por desenhar apenas a secção do último pilar e do pôntico cantilever, uma vez 
que a face mesial do modelo foi fixado de forma rígida num suporte do polariscópio (Figura 44 
e Figura 45), imitando assim as condições de fronteira introduzidas nos programas de 
simulação de malhas de elementos finitos. Não foi necessário efectuar o mesmo procedimento 
para a infra-estrutura de zircónia, pela razão explicada anteriormente (secção 2.5.3). 
 
 
Figura 44 - Detalhe da fixação do modelo fotoelático no polariscópio de transmissão. 
 
 
Figura 45 – Modelo fotoelástico do pôntico cantilever, sem aplicação de carga. 
 
Sobre o modelo fotoelástico foram aplicadas cargas de 4kg, através de um conjunto de 
massas suportado por um cabo metálico rígido, nas fossas oclusais do pôntico cantilever, e 
analisadas a distribuição de tensões daí resultantes. 
Note-se que o valor da carga aplicada é irrelevante uma vez que a análise fotoelástica 
efectuada é de índole qualitativa e não quantitativa. 
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Figura 46 - Locais de aplicação das cargas sobre o dente cantilever. 
 
A aplicação da carga na fossa ocluso-mesial é comparável à simulação de um pôntico 
cantilever com forma de pré-molar, devido à distância estabelecida com o conector, pelo que 
não foi necessário efectuar o corte de um modelo fotoelástico com um pôntico cantilever com 
forma de pré-molar. 
 
 
2.5.5. VALIDAÇÃO DA ANÁLISE NUMÉRICA DE TENSÕES 
Para validar a análise numérica de tensões pelo método dos elementos finitos efectuou-
se uma comparação da análise de tensões efectuada nos modelos fotoelásticos com uma 
análise de um corte longitudinal equivalente obtido a partir de um corte no desenho CAD em 
Abaqus®, de acordo com o critério da tensão de corte máxima, ou de Tresca. Deve referir-se 
que o padrão de franjas que se obtém directamente do polariscópio na configuração circular, 
isto é, utilizando luz polarizada circularmente, corresponde às isocromáticas. Este padrão de 
franjas corresponde a um conjunto de isocurvas que representam o lugar geométrico dos 
pontos onde a diferença das tensões principais, isto é, a tensão máxima de corte no plano, é 
constante. 




2.5.6. ANÁLISE DA VARIAÇÃO DA FORMA DO CONECTOR E DIMENSÃO DO 
PÔNTICO 
Utilizando os modelos base de titânio e zircónia, estudamos a influência da forma do 
conector e da dimensão do pôntico na distribuição das tensões. As variáveis em estudo foram: 
 Dimensão do pôntico: forma de pré-molar (Figura 47) e forma de molar (Figura 48). 
 Concordância da embrasura gengival e oclusal (0mm, 0,5mm, 1mm). 
Nota: face à dimensão dos conectores da infra-estrutura de zircónia apenas foram estudadas 
as concordâncias de 0mm e 0,5mm). 
 Direcção da aplicação da carga: cargas verticais e oblíquas de 1N (ângulo de 
aplicação da carga oblíqua de 30º). 
 
As condições de fronteira instituídas em todos os cálculos incluíram a fixação rígida dos 
pilares da infra-estrutura aos implantes. 
 
 
Figura 47 - Infra-estrutura protética com pôntico cantilever pré-molar. 
 
 
Figura 48 - Infra-estrutura protética com pôntico cantilever molar. 
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Figura 49 – Direcção da aplicação da carga. 
 
A partir da aplicação de uma carga unitária é possível simular diferentes situações de 
carga multiplicando pelo valor em análise. Para analisar situações de carga semelhantes às 
verificadas na cavidade oral decidiu-se simular situações de carga de 50N, 100N, 200N, 300N, 
400N e 500N. 
Carga Vertical Carga Oblíqua 




2.5.7. INTERFEROMETRIA HOLOGRÁFICA 
Com o objectivo de compreender o comportamento global da estrutura protética em 
carga foi realizado um conjunto de medições com técnicas de interferometria holográfica. 
Estas técnicas permitem medir deslocamentos de forma global, sem contacto, e com uma 
resolução de 0,1×10-6m, sendo por isso as indicadas para analisar a forma como a estrutura 
se comporta sob diferentes cargas. 
Nestes ensaios foi utilizada uma montagem para medição dos deslocamentos das 
tábuas oclusais que ocorrem quando são aplicadas cargas em diferentes pontos ao longo do 
eixo maior da estrutura, sobretudo no pôntico e no elemento em cantilever. Como o 
comportamento da estrutura será similar, quer esta seja construída em titânio, ou em zircónia, 
neste caso só foi analisado o segundo material. 
Foi utilizado um registo em vídeo das medições e a estrutura foi carregada por acção de 
um fio de nylon rígido que foi traccionado através de um parafuso micrométrico (Figura 50 e 
Figura 51). Neste caso, e como a técnica é sensível aos deslocamentos foram estes os que 
controlamos e não a carga oclusal. 
 
 
Figura 50 – Sistema de holografia-TV – LOME/DEMEGI. 
 
 
Figura 51 – Detalhe da infra-estrutura de zircónia sujeita a análise por interferometria holográfica. 
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3.1. ANÁLISE DE TENSÕES E DEFORMAÇÕES NOS MODELOS 
COMPUTORIZADOS 
Em todas as análises efectuadas verificou-se uma distribuição similar das tensões de 
von Mises. A zona onde se obtiveram os valores mais elevados foi a embrasura gengival, na 
ligação do conector do dente cantilever com o pilar. Na Figura 52 e Figura 53 assinalou-se 
com um círculo amarelo as zonas onde se localizaram as tensões de von Mises mais 
elevadas, apenas passíveis de serem visualizadas com a cor vermelha com o Abaqus®. 
 
 
Figura 52 - Distribuição de tensões no modelo de titânio. 
 
 
Figura 53 - Distribuição de tensões no modelo de zircónia. 
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Relativamente às deformações verificou-se que a zona onde estas atingiam valores 
mais elevados era a embrasura oclusal, na ligação do conector do dente cantilever com o pilar 
(Figura 54 e Figura 55). Quando comparada a infra-estrutura de titânio com a de zircónia 




Figura 54 - Distribuição das deformações no modelo de titânio. 
 
Factor de conversão = 10-5 
 
 
Figura 55 - Distribuição de deformações no modelo de zircónia. 
 
Factor de conversão = 10-5 
 
Apesar dos desenhos das infra-estruturas protéticas serem diferentes, sobretudo a nível 
da área dos conectores, as tensões verificas nas embrasuras gengivais são semelhantes 
(8,391MPa no titânio e 8,258MPa na zircónia). Contudo, no que diz respeito às deformações 
segundo o eixo do X, o valor obtido para a infra-estrutura de zircónia (2,734×10-5mm) é muito 





3.2. CARGA SOBRE O DENTE EM CANTILEVER 
3.2.1. INFRA-ESTRUTURA DE TITÂNIO 
Os valores máximos (σ1) obtidos após a aplicação de cargas de 500N sobre a tábua 
oclusal do dente em extensão foram de 1786MPa (Figura 56), localizados na embrasura 
gengival do elemento de conexão com o dente pilar (Figura 57 e Figura 58). 
 
 




Figura 57 – Vista interior (secção longitudinal) da 
distribuição de tensões no conector do cantilever.  
Figura 58 – Detalhe da concentração de tensões na 
embrasura gengival do conector cantilever. 
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3.2.2. INFRA-ESTRUTURA DE ZIRCÓNIA 
Os valores máximos (σ1) obtidos após a aplicação de cargas de 500N sobre a tábua 
oclusal do dente em extensão foram de 1754Mpa (Figura 59), localizados na embrasura 
gengival do elemento de conexão com o dente pilar (Figura 60 e Figura 61). 
 
  




Figura 60 - Vista interior (secção longitudinal) da 
distribuição de tensões no conector do cantilever. 
 
Figura 61 – Detalhe da concentração de tensões 







3.3. MODELO SIMPLIFICADO DA INFRA-ESTRUTURA 
3.3.1. ANÁLISE DE DISTRIBUIÇÃO DE TENSÕES 
Os resultados obtidos nos diversos ensaios realizados sobre o modelo simplificado 
encontram-se resumidos na Tabela 14. Contudo, decidiu-se apresentar previamente imagens 
de todos os ensaios para uma melhor compreensão dos resultados. 
Num primeiro ensaio, foram aplicadas cargas oclusais de 500N distribuídas sobre toda a 
superfície oclusal do modelo simplificado do dente em cantilever. A área do conector utilizado 
foi a previamente definida para o titânio: 5,28mm2 (Figura 62). Os valores de tensões máximas 
de von Mises obtidos após a aplicação da carga rondam os 1044MPa. 
 
Figura 62 - Modelo simplificado com aplicação da carga por toda a superfície oclusal. 
 
No caso de um conector de área de secção recta igual, mas de forma circular, os 
valores de tensões máximas de Von Mises são superiores (≈1,2Gpa) aos encontrados no 
conector com a área elíptica original (Figura 63). 
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Figura 63 - Modelo simplificado com modificação do conector para área circular. 
 
Ao transformar a forma do conector para uma elipse com área igual ao desenho inicial 
(5,28mm2), mas raio vertical de 1,68mm e raio horizontal inferior de 1mm, verificamos uma 
ligeira diminuição das tensões de Von Mises para aproximadamente 994MPa (Figura 64). 
 
Figura 64 - Modelo simplificado com modificação do conector para uma forma mais elíptica. 
 
Além da alteração da forma do conector, procurou-se também alterar o elemento de 
ligação do conector ao dente pilar. A singularidade geométrica que resulta da intersecção da 
superfície do conector com o pilar provoca uma concentração de tensões. Esta concentração 
pode ser parcialmente aliviada pela introdução de uma superfície de ‘concordância’. A 
introdução desse elemento, com a forma e dimensão do conector original (Área=5,28mm2), 





Figura 65 - Introdução de uma concordância na ligação do conector ao dente pilar. 
 
Perante os valores obtidos no desenho da ponte cantilever foi efectuada uma ánalise da 
distribuição de tensões num modelo simplificado de uma ponte convencional como elemento 
de comparação. Os resultados obtidos após aplicação de uma carga de 500N rondam os 
312Mpa (Figura 66), e com 400N aproximam-se dos 250MPa (Figura 67). 
 
 
Figura 66 - Modelo simplificado de uma ponte 
convencional (carga = 500N). 
 
Figura 67 - Modelo simplificado de uma ponte 
convencional (carga = 400N). 
 
A distribuição das tensões num modelo simplificado da infra-estrutura com os 4 dentes, 
mas com uma distribuição da carga de 500N repartida por todos os elementos (125N/dente), 
revela valores de tensões de Von Mises de aproximadamente 540MPa. 
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Figura 68 - Modelo simplificado de toda a infra-estrutura (carga = 125N/dente). 
 
A introdução dos elementos estudados anteriormente no desenho da ponte completa 
gera valores de tensões máximas de von Mises: 
 500MPa no caso da concordância (Figura 69). 
 467MPa no caso da forma mais elíptica (Figura 70) 
(raio vertical = 1,68mm* raio horizontal = 1mm). 
 435MPa no caso da forma mais elíptica + concordância (Figura 71). 
Estes valores são inferiores aos verificados no caso do modelo simplificado da infra-
estrutura original, mas superiores à tensão de cedência do titânio. 
 
Figura 69 - Modelo simplificado de toda a infra-estrutura (carga = 125N/dente). 






Figura 70 – Modelo simplificado de toda a infra-estrutura (carga = 125N/dente). 
Elementos introduzidos: forma do conector mais elíptica. 
 
 
Figura 71 - Modelo simplificado de toda a infra-estrutura (carga = 125N/dente). 
Elementos introduzidos: forma do conector mais elíptica + concordância. 
 
No caso da aplicação de uma carga de 100N sobre cada um dos dentes os resultados 
obtidos rondam os 348MPa, ainda superiores à tensão de cedência do titânio. 
 
Figura 72 - Modelo simplificado de toda a infra-estrutura (carga = 100N/dente). 
Elementos introduzidos: forma do conector mais elíptica + concordância. 
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No caso da aplicação de uma carga de 50N sobre cada um dos dentes os resultados 
obtidos (174MPa) são inferiores à tensão de cedência do titânio. 
\  
Figura 73 - Modelo simplificado de toda a infra-estrutura (carga = 50N/dente). 
Elementos introduzidos: forma do conector mais elíptica + concordância. 
 
Na Tabela 14 estão resumidos todos os resultados obtidos com a análise efectuada no 
modelo simplificado da infra-estrutura. 
 
Tabela 14 – Resumo de todos os ensaios realizados com o modelo simplificado 
MODELO CARACTERÍSTICAS CARGA CONECTOR σMÁX. (MPa) 
σCEDÊNCIA 
Ti C.P.2 (MPa) 
σLIMITE Zr 
(MPa) 
Figura 62 Dente cantilever. Carga aplicada sobre superfície oclusal. 500N 
Elíptico: área 
5,28mm2 (rv1,4rh1,2) 1044 (3,8)×275 (1,8)×575 
Figura 63 Dente cantilever. Carga aplicada sobre superfície oclusal. 500N 
Circular: área 
5,28mm2 (r1,3) 1194 (4,3)×275 (2,1)×575 
Figura 64 Dente cantilever. Carga aplicada sobre superfície oclusal. 500N 
Elíptico: área 
5,28mm2(rv1,6*rh1) 994 (3,6)×275 (1,7)×575 
Figura 65 Dente cantilever. Carga aplicada sobre superfície oclusal. Concordância de 1mm. 500N 
Elíptico: área 
5,28mm2 (rv1,4*rh1,2) 812 (3)×275 (1,4)×575 
Figura 66 Ponte convencional. 500N Elíptico: área 5,28mm2 (rv1,4*rh1,2) 312 (1,1)×275 < 575 
Figura 67 Ponte convencional. 400N Elíptico: área 5,28mm2 (rv1,4*rh1,2) 250 < 275 < 575 
Figura 68 Infra-estrutura original. Carga distribuída por 4 dentes. 125N 
Elíptico: área 
5,28mm2 (rv1,4*rh1,2) 537 (2)×275 < 575 
Figura 69 Infra-estrutura original. Carga distribuída por 4 dentes. Concordância de 1mm. 125N 
Elíptico: área 
5,28mm2 (rv1,4*rh1,2) 500 (1,8)×275 < 575 
Figura 70 Infra-estrutura original. Carga distribuída por 4 dentes. 125N 
Elíptico: área 
5,28mm2 (rv1,6*rh1) 467 (1,7)×275 < 575 
Figura 71 Infra-estrutura original. Carga distribuída por 4 dentes. Concordância de 1mm. 125N 
Elíptico: área 
5,28mm2 (rv1,6*rh1) 435 (1,6)×275 < 575 
Figura 72 Infra-estrutura original. Carga distribuída por 4 dentes. Concordância de 1mm. 100N 
Elíptico: área 
5,28mm2 (rv1,6*rh1) 348 (1,3)×275 < 575 
Figura 73 Infra-estrutura original. Carga distribuída por 4 dentes. Concordância de 1mm. 50N 
Elíptico: área 
5,28mm2 (rv1,6*rh1) 174 < 275 < 575 
rv = raio vertical ; rh = raio horizontal 
Nas colunas “σ cedência Ti c.p.2 (MPa)” e “σ limite Zr (MPa)” encontra-se representada a relação entre o valor de 





3.3.2. OPTIMIZAÇÃO DA FORMA DO CONECTOR 
A área de um círculo é representada pela fórmula A=πr2. A determinação do raio, 
mantendo a área de 5,28mm2 é calculada através da expressão                                . 




O programa Everest®Kavo pré-determina uma área elíptica para o conector, quer do 
modelo de titânio (5,28mm2=1,4rv*1,2rh*π), quer do modelo de zircónia 
(9,05mm2=1,8rv*1,6rh*π). 
Para analisarmos porque razão se opta por uma forma elíptica em detrimento de uma 
forma circular decidiu-se estudar o momento de inércia de ambos os desenhos, para o eixo Y 
(vertical) e X (horizontal). 
De forma a se poder comparar situações correspondentes a diferentes geometrias de 
secção obtidas variando a relação entre os eixos vertical e horizontal mas preservando a área 
constante é necessário introduzir um outro parâmetro, designado por módulo de flexão. Este é 
calculado dividindo o momento de inércia da secção relativamente ao eixo neutro pela 
distância medida entre o eixo neutro e o ponto mais afastado. 
Como as cargas sobre os dentes podem variar na sua direcção de aplicação, os 
conectores poderão ser sujeitos a flexão em dois eixos, vertical e horizontal. Assim foram 
calculados os módulos de flexão em X e Y pois, para a mesma área, quando um aumenta o 
outro diminui. 
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Tabela 15 - Cálculo do momento de inércia de diferentes formas do conector (área=5,28mm2) 
 y (rv) x (rh) área Inércia x inercia y ModFle x ModFle Y 
Círculo 1,296148 1,296148 5,277876 2,216708 2,216708 1,710227 1,710227 
Elipse        
 1,4 1,2 5,277876 2,586159 1,900035 1,847257 1,583363 
 1,5 1,12 5,277876 2,968805 1,655142 1,979203 1,477805 
 1,6 1,05 5,277876 3,37784 1,454714 2,11115 1,385442 
 1,7 0,988235 5,277876 3,813265 1,288605 2,243097 1,303946 
rv = raio vertical ; rh = raio horizontal. 
 
Tabela 16 - Cálculo do momento de inércia para os conectores circulares e elípticos 
do desenho do titânio e da zircónia 
 Conector Titânio (A=5,28mm2) Conector Zircónia (A=9,05mm2) 
Momento de Inércia 
(Forma Circular)   
Momento de Inércia 
(Forma Elíptica)   
 
 
A obtenção dos valores relativos ao momento de inércia permite-nos calcular então o 
módulo de flexão da estrutura através da fórmula . 
No caso da estrutura elíptica é necessário calcular o módulo de flexão para cada um dos 
raios presentes (Tabela 17). 
 
Tabela 17 - Cálculo do módulo de flexão para os conectores circulares e elípticos 
do desenho do titânio e da zircónia 
 Conector Titânio (A=5,28mm2) Conector Zircónia (A=9,05mm2) 
Módulo de Flexão 
(Forma Circular)   
Módulo de Flexão 






6"*+'/"*.'* 78(19":*'*.-/&%-;0-<9"*.(* &()/=(/* &(#*0#'*>'%-'<9"* 8-)('%*.(/.(*0#*>'8"%*
#?)-#":*8'."*(#*+"#$%(//9":*'&@*0#*>'8"%*#A1-#":*8'."*(#*&%'+<9":*$'//')."*$"%*0#*>'8"%*
)08"*)"*(-1"*)(0&%"*.(*78(19"B*C/&(*(-1"*%(/08&'*.'*-)&(%/(+<9"*."*$8')"*)(0&%"*+"#*'*/(+<9"*













! "!#$%&! '!#$(&! )$*+! ,-.$/0+!'! 0-*$/0+!"! 2345*!'! 2345*!6!
=G-.$;&' P:TUQPVW* P:TUQPVW* X:TRRWRQ* T:TPQRYW* T:TPQRYW* P:RPYTTR* P:RPYTTR*
!;/1")' * * * * * * *
' P:V* P:T* X:TRRWRQ* T:XWQPXU* P:UYYYZX* P:WVRTXR* P:XWZZQZ*
* P:X* P:PT* X:TRRWRQ* T:UQWWYX* P:QXXPVT* P:URUTYZ* P:VRRWYX*
* P:Q* P:YX* X:TRRWRQ* Z:ZRRWV* P:VXVRPV* T:PPPPX* P:ZWXVVT*











!" # !$ # %&%%''(* !" # !$ # )&*+''(*
J&4)*#&' %)' K*?-./('
@L&-4('!;G1#/.(F'
!, # +&-''(. !$ # %&*-''(* !, # *&/-''( .0!$ # /&11''(*
*
6"&(4/(* M0(:* (#* '#;'/* '/* /-&0'<=(/:* "*#"#()&"* .(* -)@%+-'* ";&-."* $'%'* "* (-1"* K* @*
/(#$%(*/0$(%-"%*'"*>'8"%*";&-."*)'*(/&%0&0%'*+-%+08'%B* *
# ' '# ' - / ' - ' - # '3/ ' '5/- / ' ' '#/# / '
" $"%&' ()&"* (+,)-+"*.(*(/&%0&0%'/*(1(+0&'.'/*( * 4 *
789'
* * * 78 :* * - &%- - * * & * & * * %- * 8- %* * * 8 %*
? - :*8 * * % :* & * * 8 %* - :*8 * *&% :* * %* * 8 %*
8 * * - * &% * *78 B* & * - *% 8& * *- & % * * 8 * &% * * * *
% & B* - * :* * & * %- * * * & * * - % - * * * * * *
- & - * * - * &% B* % * * % %* -& * %% & * * -7 % & * &%- *
* * &- * %- * *% 8 * &% * * - * %&- 8* * %- & 8* * % % * *
% * & & * * %- *- &% -%* * &% * % &% :* - * %* 8 * *78 B*
& * * 8 8 * - - - * * & * *- % - * * *% 8 &- & * * - * &% * 8 *
- & - * - * &% * * - * &% * * * & * - * 7 & B*
* * % * % * * & * * %- %* * * -% * * 8- :* *
& % * % * %* I -& * *78 * * - * - :* %&- 8* * %- & 8B* % :* %*- :*
8 8 * * 8 * *78 * * * * * - :* % * * * % :* * * & * *
&% * - - -*N 8 * * 8 * SB*
( );('79'<' >;. ; ' ' ) # ' )'/ ?-./(' )' /3)-) #)"'3 - ("' '. ).# -'@>-)( BCDE
D
F'
! "!#$%&! '!#$ &! )$*+! , .$/0+!'! 0 *$/0+!"! 5*!'! 5*! !
G-. ; ' P:TUQPVW* P:TUQPVW* X:TRRWRQ* T:TPQRYW* T:TPQRYW* P:RPYTTR* P:RPYTTR*
;/ ")' * * * * * * *
' P:V* P:T* X:TRRWRQ* T:XWQPXU* P:UYYYZX* P:WVRTXR* P:XWZZQZ*
* P:X* P:PT* X:TRRWRQ* T:UQWWYX* P:QXXPVT* P:URUTYZ* P:VRRWYX*
* P:Q* P:YX* X:TRRWRQ* Z:ZRRWV* P:VXVRPV* T:PPPPX* P:ZWXVVT*
* P:R* Y:UWWTZX* X:TRRWRQ* Z:WPZTQX* P:TWWQYX* T:TVZYUR* P:ZYZUVQ*
%>* *%'-"*>(%&-+'8*\*%F* *%'-"*F"%-G")&'8*
( );('7H'<' >;. ; ' ' ) # ' )'/ ?-./(' (-(' "'. ).# -)"'./-. ;(-)"')');G #/. "'
' )") ' '#/#6 / ')' ('5/-. /('
! */8 $! 08: 0 !# =>?@
?
&! */8 $! 0$/ 0+!# D>E?
?
&!
) # ' )' K ?-./('
@ - (' /-. ;(-F'
!" !$ %&%% (* !" !$ )&*+ (*
) # ' )' K ?-./('
@ - (' ;G #/.(F'
!, +&- (. !$ %&*- (* !, *&/- ( .0!$ /&11 (*
*
& 4 * :* * * * -& :* * & * * - % - * &- * % * * - * * *




6"*+'/"*.'* 78(19":*'*.-/&%-;0-<9"*.(* &()/=(/* &(#*0#'*>'%-'<9"* 8-)('%*.(/.(*0#*>'8"%*
#?)-#":*8'."*(#*+"#$%(//9":*'&@*0#*>'8"%*#A1-#":*8'."*(#*&%'+<9":*$'//')."*$"%*0#*>'8"%*
)08"*)"*(-1"*)(0&%"*.(*78(19"B*C/&(*(-1"*%(/08&'*.'*-)&(%/(+<9"*."*$8')"*)(0&%"*+"#*'*/(+<9"*
%(+&'B* 2//-#* /().":* '/* &()/=(/* >'%-'#* +"#* "* #"#()&"* .(* -)@%+-'* .'* /(+<9"* (* +"#* '*
.-/&,)+-'*'"*(-1"*)(0&%"B*D'%'*/(*+"#$'%'%*/-&0'<=(/*+"%%(/$").()&(/*'*.-7(%()&(/*E("#(&%-'/*
.(*/(+<9"*";&-.'/*>'%-')."*'*%(8'<9"*()&%(*"/*(-1"/*>(%&-+'8*(*F"%-G")&'8*#'/*$%(/(%>')."*'*
A%('*+")/&')&(*@*)(+(//A%-"*-)&%".0G-%*0 *"0&%"*$'%, (&%":*.(/-E)'."*$"%* H.08"*.(*78(19"B*
C/&(*@*+'8+08'."*.->-.-)."*"* " ()&"*.(*-)@%+-'*.'*/(+<9"*%(8'&->' ()&(*'"*(-1"*)(0&%"*$(8'*
.-/&,)+-'* (.-.'*()&%(*"*(-1"*)(0&%"*(*"*$")&"* '-/*'7'/&'."B*
" "* '/* +'%E'/* /";%(* "/* .()&(/* $".( * >'%-'%* )'* /0'* .-%(+<9"* .(* '$8-+'<9":* "/*
+")(+&"%(/*$".(%9"*/(%*/0I(-&"/*'*78(19"*( *."-/*(-1"/:*>(%&-+'8*(*F"%-G")&'8B* "%' :*$"%*-//":*
+ 8+ 8 /* /* 8 /* *78 1 * * * * * -/:* * * / * :* * * & * *
& * - - -* 8 * * 8 * B*
; ' ' ' ; ; ' ' ' '/ / ' ' / ' ' ' ' C '
! ! 1 1
G ; ' :
;/ '







& & & 0 &
& / * :* * /* /* /-& < /:* * & * * - +- * &- * * * -1 * * *
/ */ $ - * *> 8 * &- * * /& 0&0 '*+- +08' B* *
#$%& %("'#) " )"'),)-./%("'"&0-)'1-2#)")"'3/,("')4'5/-.2*/(')')4'#/#6*/&'
!"#$"%&'#()&"*#(+,)-+"*.(*(/&%0&0%'/*(1(+0&'.'/*(#*!234!25*
'
6"*+'/"*.'* 78(19":*'*.-/&%-;0-<9"*.(* &()/=(/* &(#*0#'*>'%-'<9"* 8-)('%*.(/.(*0#*>'8"%*
#?)-#":*8'."*(#*+"#$%(//9":*'&@*0#*>'8"%*#A1-#":*8'."*(#*&%'+<9":*$'//')."*$"%*0#*>'8"%*
)08"*)"*(-1"*)(0&%"*.(*78(19"B*C/&(*(-1"*%(/08&'*.'*-)&(%/(+<9"*."*$8')"*)(0&%"*+"#*'*/(+<9"*













! "!#$%&! '!#$(&! )$*+! ,-.$/0+!'! 0-*$/0+!"! 2345*!'! 2345*!6!
=G-.$;&' P:TUQPVW* P:TUQPVW* X:TRRWRQ* T:TPQRYW* T:TPQRYW* P:RPYTTR* P:RPYTTR*
!;/1")' * * * * * * *
' P:V* P:T* X:TRRWRQ* T:XWQPXU* P:UYYYZX* P:WVRTXR* P:XWZZQZ*
* P:X* P:PT* X:TRRWRQ* T:UQWWYX* P:QXXPVT* P:URUTYZ* P:VRRWYX*
* P:Q* P:YX* X:TRRWRQ* Z:ZRRWV* P:VXVRPV* T:PPPPX* P:ZWXVVT*
* P:R* Y:UWWTZX* X:TRRWRQ* Z:WPZTQX* P:TWWQYX* T:TVZYUR* P:ZYZUVQ*
%>* *%'-"*>(%&-+'8*\*%F* *%'-"*F"%-G")&'8*
; ' '<' ; ; ' ' # ' '/ - / ' - ' ' # - ' /- $; - ' ' ;G1#/ & '
' ' '#/# / ' ' ' / / '
! B C- <
' K / '
&
." $' ' " ( " K @





9?2>6+* 2.* @6.A1+* 25* .3-7>->75* 5-754:3* 25* @?79>65* *!" #
$
%



































9+2.6+* 389<68@8;52+* 25* 8/@75=.3-7>->75* .* +<-898M57* 5* @+795* 2+* ;+/.;-+7J* <.75/-.* 28@.7./-.3*
<N/-8;+3J*;+/.;-+7.3*.*;+/;+72O/;853J*+,-84.759=3.*28@.7./-.3*7.3>6-52+3B*
C+*;53+*2.*>9*!"#$%&'(')*9+657*;+9*E7.5*2.*;+/.;-+7*2.*PJQH99Q*FR8S>75*TPIJ*5<./53*














































8 8 8 6 6 * - * *
- * 6D -8 * *
8 6 * B*
$ < ) $ $ )= ;< $
< $


















6 68 8 8 8 * *- * *
- * 8@ - *
6
%& 6 8 * J* *
8 8 * * 68 8- * *
8 8 8 8 6 8 8 68 8 * 8 * *
8 8 8
*























8 8- * * 8 - 8 *
* 87 8
* * 8 *





9?2>6+* 2.* @6.A1+* 25* .3-7>->75* 5-754:3* 25* @?79>65* *!" #
$
%



































9+2.6+* 389<68@8;52+* 25* 8/@75=.3-7>->75* .* +<-898M57* 5* @+795* 2+* ;+/.;-+7J* <.75/-.* 28@.7./-.3*
<N/-8;+3J*;+/.;-+7.3*.*;+/;+72O/;853J*+,-84.759=3.*28@.7./-.3*7.3>6-52+3B*
C+*;53+*2.*>9*!"#$%&'(')*9+657*;+9*E7.5*2.*;+/.;-+7*2.*PJQH99Q*FR8S>75*TPIJ*5<./53*














































A obtenção dos valores relativos ao momento de inércia permite-nos calcular então o 
módulo de flexão da estrutura através da fórmula  !" #
$
%
. No caso da estrutura elíptica é 
necessário calcular o módulo de flexão para cada um dos raios presentes (Tabela 18). 
Tabela 18 - Cálculo do módulo de flexão para os conectores circulares e elípticos 
do desenho do titânio e da zircónia 
 Conector Titânio (A=5,28mm
2
) Conector Zircónia (A=9,02mm
2
) 
Módulo de Flexão 




# *)- ( &' #
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# *).0/ e &'5 #
4)63
2)7
# *)0. &'1 #
6)83
2)9





Assim, aplicando estes conhecimento foi possível analisar a distribuição de tensões no 
modelo simplificado da infra-estrutura e optimizar a forma do conector, perante diferentes 
pônticos, conectores e concordâncias, obtiveram-se diferentes resultados. 
No caso de um cantilever molar com área de conector de 5,28mm2 (Figura 75), apenas 
no caso de um arredondamento de 0,5mm se obtiveram tensões superiores ao limite de 
resistência da zircónia. Todos os outros valores foram inferiores a este limite mas superiores à 
tensão de cedência do titânio. 
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Assim, aplicando estes conhecimento foi possível analisar a distribuição de tensões no 
modelo simplificado da infra-estrutura e optimizar a forma do conector, perante diferentes 
pônticos, conectores e concordâncias, tendo-se obtido diferentes resultados. 
No caso de um cantilever molar com área de conector de 5,28mm2 (Figura 75), apenas 
no caso de um arredondamento de 0,5mm se obtiveram tensões superiores ao limite de 
resistência da zircónia. Todos os outros valores foram inferiores a este limite mas superiores à 
tensão de cedência do titânio. 
 
Figura 75 - Análise das tensões de von Mises em cantilever molar (área conector: 5,28mm2). 
 
Quando analisadas as tensões de von Mises para uma carga aplicada num cantilever 
pré-molar, com área de conector de 5,28mm2 (Figura 76), todos os níveis tensionais obtidos 
foram inferiores ao limite de resistência da zircónia mas superiores à tensão de cedência do 
titânio. 
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Quando a área do conector foi modificada para uma dimensão superior de 9,05mm2 
verificamos que no caso de um cantilever molar (Figura 77), todos os níveis tensionais obtidos 
foram inferiores ao limite de resistência da zircónia e à tensão de cedência do titânio, com 








Figura 77 - Análise das tensões de von Mises em cantilever molar (área conector: 9,05mm2). 
 
No último ensaio realizado diminuiu-se o cantilever para uma dimensão de um dente 
pré-molar, mantendo a área do conector de 9,05mm2 (Figura 78). Neste caso, todos os níveis 







































































Todas as situações analisadas anteriormente (Figura 75 a Figura 78) encontram-se 
resumidas na Figura 79, de forma a possibilitar uma análise comparativa dos vários ensaios. 
 
Figura 79 - Resumo das tensões de von Mises verificadas em infra-estruturas em função de diferentes 
pônticos, áreas de conectores e concordâncias. 
 
Na Tabela 18 apresentam-se as percentagens de redução das tensões máximas de von 
Mises obtidas por comparação entre todos os ensaios realizados. Verifica-se que o aumento 
da concordância de 0,5mm para 1,4mm reduz as tensões máximas de von Mises obtidas em 
valores situados entre os 30,83% e os 36,47%. 
 
Tabela 18 – Percentagem de redução das tensões máximas de von Mises nos modelos estudados 
MODELO TENSÕES % REDUÇÃO (0,5   1,4) 
 0,5 1 1,4  
Molar (5,28mm2) 605 472 415 31,40% 
Pré-molar (5,28mm2) 476 374 317 33,40% 
Molar (9,05mm2) 340 263 216 36,47% 





































Estudo das tensões exercidas sobre próteses fixas em zircónia e em titânio 
Comportamento mecânico de estruturas executadas em CAD-CAM 
 106 
 
3.4. MODELOS FOTOELÁSTICOS 
Os resultados da análise fotoelástica, após variação das concordâncias dos conectores, 
e ponto de aplicação da carga, são observados nas Figura 80 a Figura 91, e desenvolvidos 
nos pontos seguintes. 
 
3.4.1. PÔNTICO CANTILEVER MOLAR E CONCORDÂNCIA 1mm 
A aplicação de uma carga na fossa distal gera concentrações de franjas superiores no 
conector do pôntico em cantilever, comparativamente à carga aplicada na fossa mesial (Figura 
80 e Figura 81). 
 
 
Figura 80 - Modelo fotoelástico do conector do pôntico cantilever. 
Concordância de 1mm. Aplicação de carga na fossa distal. 
 
Figura 81 – Modelo fotoelástico do conector do pôntico cantilever. Concordância de 1mm. 





A distribuição da carga pela fossa distal e pela fossa mesial gera concentrações de 
franjas no conector inferiores às verificadas quando a carga é aplicada somente na fossa 
distal (Figura 82). 
 
 
Figura 82 - Modelo fotoelástico do conector do pôntico cantilever. Concordância de 1mm. 
Aplicação de carga na fossa mesial e na fossa distal. 
 
Para simular casos extremos, foram também aplicadas cargas na extremidade mesial e 
na extremidade distal do pôntico cantilever. Na primeira situação, a concentração de franjas 
no conector é praticamente nula (Figura 83). Na segunda situação, a concentração de franjas 
no conector é a mais elevada de todos os ensaios realizados (Figura 84). 
 
 
Figura 83 - Modelo fotoelástico do conector do pôntico cantilever. Concordância de 1mm. 
Aplicação de carga na extremidade mesial (distância cantilever – conector ≈  0mm). 
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Figura 84 - Modelo fotoelástico do conector do pôntico cantilever. Concordância de 1mm 
Aplicação de carga na extremidade distal (distância cantilever – conector máxima). 
 
3.4.2.  PÔNTICO CANTILEVER MOLAR E CONCORDÂNCIA 0,5mm 
Num segundo conjunto de ensaios foi então analisada a implicação de um concordância 
inferior (0,5mm) na embrasura gengival do conector (Figura 85). 
 
Figura 85 – Modelo fotoelástico do conector do dente cantilever. Concordância de 0,5mm. 
 
A aplicação de carga na fossa distal do pôntico cantilever gera uma concentração de 






Figura 86 - Modelo fotoelástico do conector do dente cantilever. 
Concordância de 0,5m. Aplicação de carga na fossa distal. 
 
Quando a carga é aplicada na fossa mesial, a concentração de franjas então gerada é 
inferior à verificada com a aplicação da carga na fossa distal (Figura 87). 
 
Figura 87 - Modelo fotoelástico do conector do dente cantilever. 
Concordância de 0,5mm. Aplicação de carga na fossa mesial. 
 
A simulação de um caso extremo, de aplicação de carga na extremidade mais distal, 
gera uma concentração de franjas muito elevada comparativamente aos ensaios anteriores 
(Figura 88). 
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Figura 88 - Modelo fotoelástico do conector do dente cantilever. Concordância de 0,5mm. 
Aplicação de carga na face ocluso-distal do pôntico cantilever (distância cantilever – conector máxima). 
 
3.4.3.  PÔNTICO CANTILEVER MOLAR E CONCORDÂNCIA 0mm 
Num terceiro conjunto de ensaios procurou-se avaliar a implicação da não existência de 
uma concordância na embrasura gengival do conector na distribuição das tensões. 
A aplicação da carga na fossa mais distal gera uma concentração de franjas muito 
elevada, comparativamente a todos os ensaios anteriormente realizados (Figura 89). Quando 
a carga é aplicada na fossa mesial, a concentração de franjas gerada (Figura 90) é inferior à 
anterior, mas mais elevada comparativamente aos ensaios anteriores. 
 
Figura 89 - Modelo fotoelástico do conector do dente cantilever. 






Figura 90 - Modelo fotoelástico do conector do dente cantilever. 
Concordância de 0mm. Aplicação de carga na fossa mesial. 
 
A simulação de uma situação extrema, de aplicação de carga na extremidade distal, 
gera uma concentração de franjas muito elevada na embrasura gengival do conector, sendo a 
pior situação verificada em todos os ensaios (Figura 91). 
 
Figura 91 - Modelo fotoelástico do conector do dente cantilever. 
Concordância de 0mm. Aplicação de carga na face ocluso-distal. 
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3.5.  VALIDAÇÃO DA ANÁLISE NUMÉRICA DE TENSÕES 
A malha de elementos finitos analisada nas secções anteriores de acordo com o critério 
de tensões de von Mises foi submetida a um critério de tensão de corte máxima (Tresca) que 
nos permite comparar e validar as curvas de tensões obtidas na análise fotoelástica. A 
observação das curvas de tensões na Figura 92 e na Figura 93 permite-nos validar a análise 
pelos diferentes métodos em face da similitude das curvas tensionais. Por exemplo, em 
ambas as imagens, as zonas de maiores tensões localizam-se na embrasura oclusal e 
gengival. 
 
Figura 92 - Modelo fotoelástico do conector do pôntico cantilever 
Concordância de 0,5mm. Aplicação de carga na fossa distal. 
 
 
Figura 93 – Simulação numérica da análise de tensões pelo critério de Tresca. 





3.6. ANÁLISE DA FORMA DA INFRA-ESTRUTURA PELO 
MÉTODO DOS ELEMENTOS FINITOS 
Após estudar a forma do conector no modelo simplificado foi então criada uma malha de 
elementos finitos da infra-estrutura original, onde foram simuladas as condições estudadas no 
modelo simplificado. 
Nessas simulações foram analisadas as tensões máximas de Von Mises e as 
deformações das infra-estruturas, em função dos diferentes materiais. Os resultados estão 
expressos na Tabela 19 e na Tabela 20, e sob a forma de imagens nas secções 3.6.1 a 3.6.4. 
 
Tabela 19 – Tensões de von Mises máximas obtidas após aplicação de carga unitária 




 ÁREA CONECTOR DENTE 
CONCORDÂNCIA 
(mm) CARGA 1N σ Máx. (MPa) 
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Tabela 20 - Resumo das deformações das infra-estruturas originalmente estudadas 














1 Vertical 3,564-5  
2 
0 
Oblíqua 3,408-  
3 Vertical 2,682-5  
4 
0,5 
Oblíqua 2,017-5  




Oblíqua 2,017-5  
7 Vertical 2,376-5  
8 
0 
Oblíqua 2,689-5  
9 Vertical 2,367-5  
10 
0,5 
Oblíqua 2,304-5  






Oblíqua 2,102-5  
13 Vertical  1,427-5 
14 
0 
Oblíqua  1,383-5 




Oblíqua  8,080-6 
17 Vertical  1,061-5 
18 
0 
Oblíqua  7,410-6 




















De modo a comparar as deformações das diferentes infra-estruturas, perante diferentes 
materiais, foram também calculadas as deformações para: 
 
 Infra-estruturas originalmente desenhadas para o titânio, com aplicação do material 
zircónia. 
 Infra-estruturas originalmente desenhadas para a zircónia, com aplicação do 
material titânio. 
 







Tabela 21 - Resumo das deformações verificadas nas infra-estruturas 














1 Vertical 3,564-5 1,686-5 
2 
0 
Oblíqua 3,408- 1,785-5 
3 Vertical 2,682-5 1,394-5 
4 
0,5 
Oblíqua 2,017-5 1,049-5 




Oblíqua 2,017-5 1,045-5 
7 Vertical 2,376-5 1,242-5 
8 
0 
Oblíqua 2,689-5 1,405-5 
9 Vertical 2,367-5 1,233-5 
10 
0,5 
Oblíqua 2,304-5 1,194-5 






Oblíqua 2,102-5 1,080-5 
13 Vertical 1,558-5 1,427-5 
14 
0 
Oblíqua 1,462-5 1,383-5 




Oblíqua 1,323-5 8,080-6 
17 Vertical 1,813-5 1,061-5 
18 
0 
Oblíqua 1,376-5 7,410-6 























Estudo das tensões exercidas sobre próteses fixas em zircónia e em titânio 
Comportamento mecânico de estruturas executadas em CAD-CAM 
 116 
 
3.6.1. INFRA-ESTRUTURA DE TITÂNIO COM CANTILEVER MOLAR 
3.6.1.1. CONCORDÂNCIA 0MM E CARGA UNITÁRIA VERTICAL 
A aplicação de uma carga unitária vertical na tábua oclusal do cantilever molar gera uma 
distribuição de tensões elevada no conector deste elemento, com valores mais elevados na 
embrasura gengival (Figura 94 e Figura 95). 
 
Figura 94 - Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de titânio. 
 
  
Figura 95 – Secção longitudinal da Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de titânio. 
 
Os valores mais elevados de deformações na infra-estrutura localizam-se na embrasura 
oclusal, como se pode observar na Figura 96, nas zonas com a cor amarela e vermelha. 
 





3.6.1.2. CONCORDÂNCIA 0MM E CARGA UNITÁRIA OBLÍQUA 
Quando a carga aplicada tem um direcção oblíqua, as tensões máximas de von Mises 
obtidas têm uma distribuição semelhante, com especial predominância na embrasura 
gengival, mas os valores obtidos são inferiores aos casos em que a direcção da carga é 
vertical (Figura 97 e Figura 98). 
 
Figura 97 – Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de titânio. 
 
 
Figura 98 - Secção longitudinal da malha de elementos finitos da infra-estrutura de titânio. 
 
As deformações máximas verificaram-se novamente na embrasura oclusal, como se 
pode observar na Figura 99, nas zonas com a cor amarela e vermelha. 
 
Figura 99 - Deformação máxima da infra-estrutura. 
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3.6.1.3. CONCORDÂNCIA 0,5MM E CARGA UNITÁRIA VERTICAL 
Com a introdução de uma concordância de 0,5mm na infra-estrutura de titânio, a 
distribuição das tensões mantém-se semelhante, como se pode constatar nas Figura 100 e 
Figura 101 pelo gradiente de cores verde-amarelo-vermelho, mas os valores máximos obtidos 
diminuíram. Note-se também que a localização das tensões mais elevadas se situa numa 
posição mais distal, comparativamente à situação anterior de ausência de concordância. 
 
Figura 100 - Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de titânio. 
 
 
Figura 101 – Secção longitudinal da Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de titânio 
 
A distribuição das deformações é semelhante ao ensaio anterior, mas a localização da 
deformação máxima deslocou-se para distal. 
 





3.6.1.4. CONCORDÂNCIA 0,5MM E CARGA UNITÁRIA OBLÍQUA 
Com a alteração da direcção da carga para uma orientação oblíqua verifica-se uma 
redução das tensões de von Mises, bem como das deformações, como pode ser observado 
na Figura 103, Figura 104 e Figura 105. 
 
 
Figura 103 - Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de titânio. 
 
 
Figura 104 – Secção longitudinal da Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de titânio. 
 
 
Figura 105 - Deformação máxima da infra-estrutura. 
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3.6.1.5. CONCORDÂNCIA 1MM E CARGA UNITÁRIA VERTICAL 
O aumento da dimensão da concordância do conector para 1mm provocou uma 
diminuição das tensões máximas de von Mises e das deformações na infra-estrutura. Verifica-
se também um deslocamento dos pontos de valores mais elevados (cor vermelha) para distal, 
situando-se numa posição intermédia da dimensão mesio-distal do conector. 
 
Figura 106 - Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de titânio. 
 
 
Figura 107 – Secção longitudinal da Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de titânio. 
 
 






3.6.1.6. CONCORDÂNCIA 1MM E CARGA UNITÁRIA OBLÍQUA 
A alteração da orientação da carga, de vertical para oblíqua, gera uma redução das 
tensões de von Mises, bem como das deformações, como pode ser observado na Figura 109, 
Figura 110 e Figura 111. 
 
 
Figura 109 - Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de titânio, com fillet de 1mm, após aplicação 
de carga unitária oblíqua. 
 
 
Figura 110 - Secção longitudinal da Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de titânio. 
 
 
Figura 111 – Deformação máxima da infra-estrutura. 
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3.6.2. INFRA-ESTRUTURA DE TITÂNIO COM CANTILEVER PRÉ-MOLAR 
 
3.6.2.1. CONCORDÂNCIA 0MM E CARGA UNITÁRIA VERTICAL 
A diminuição do tamanho do elemento cantilever para a dimensão de um pré-molar 
reduz os valores máximos das tensões e deformações de von Mises, como se pode observar 
nos quadros de valores da Figura 112, Figura 113 e Figura 114. A distribuição das tensões é 
semelhante aos ensaios anteriores. 
 
Figura 112 - Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de titânio. 
 
Figura 113 – Secção longitudinal da Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de titânio. 
 





3.6.2.2. CONCORDÂNCIA 0MM E CARGA UNITÁRIA OBLÍQUA 
A alteração da orientação da carga, de vertical para oblíqua, gera uma redução das 
tensões de von Mises, bem como das deformações, como pode ser observado na Figura 115, 
Figura 116 e Figura 117. O padrão de distribuição das tensões e das deformações é 
semelhante aos ensaios anteriores. 
 
 
Figura 115 - Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de titânio. 
 
 
Figura 116 – Secção longitudinal da Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de titânio. 
 
 
Figura 117 - Deformação máxima da infra-estrutura. 
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3.6.2.3. CONCORDÂNCIA 0,5MM E CARGA UNITÁRIA VERTICAL 
O aumento da concordância para 0,5mm provoca uma diminuição das tensões e 
deformações de von Mises, bem como um deslocamento dos elementos com valores mais 
elevados para distal, como se pode observar na Figura 118, Figura 119 e Figura 120. 
 
 
Figura 118 - Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de titânio. 
 
 
Figura 119 - Secção longitudinal da Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de titânio. 
 





3.6.2.4. CONCORDÂNCIA 0,5MM E CARGA UNITÁRIA OBLÍQUA 
Quando aplicadas cargas oblíquas na estrutura verificou-se uma diminuição das tensões 




Figura 121 - Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de titânio. 
 
 
Figura 122 - Secção longitudinal da Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de titânio. 
 
 
Figura 123 – Deformação máxima da infra-estrutura. 
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3.6.2.5. CONCORDÂNCIA 1MM E CARGA UNITÁRIA VERTICAL 
O aumento da concordância de 0,5mm para 1mm provoca uma redução das tensões e 
deformações de von Mises, e um deslocamento dos elementos com os valores mais elevados 
(cor vermelha) para distal (Figura 124, Figura 125 e Figura 126). 
 
 
Figura 124 - Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de titânio. 
 
 
Figura 125 – Secção ongitudinal da Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de titânio. 
 
 






3.6.2.6. CONCORDÂNCIA 1MM E CARGA UNITÁRIA OBLÍQUA 
A aplicação de cargas oblíquas na infra-estrutura provoca uma diminuição das tensões e 
das deformações de von Mises nas embrasuras gengival e oclusal, respectivamente, como se 
observa na Figura 127, Figura 128 e Figura 129. 
 
 
Figura 127 - Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de titânio. 
 
 
Figura 128 - Secção longitudinal da Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de titânio. 
 
 
Figura 129 – Deformação máxima da infra-estrutura. 
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3.6.3. INFRA-ESTRUTURA DE ZIRCÓNIA COM CANTILEVER MOLAR 
Os resultados obtidos a nível da distribuição das tensões em todos os ensaios 
numéricos realizados com a infra-estrutura de zircónia são semelhantes aos da infra-estrutura 
de titânio. Todavia, os valores máximos verificados são sempre inferiores. 
3.6.3.1. CONCORDÂNCIA 0MM E CARGA UNITÁRIA VERTICAL 
A aplicação de uma carga unitária vertical na tábua oclusal do cantilever molar gera uma 
distribuição de tensões elevada no conector deste elemento, com valores mais elevados na 
embrasura gengival (Figura 94 e Figura 95). 
  
Figura 130 - Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de zircónia. 
 
Figura 131 – Secção longitudinal da Malha de Elementos Finitos da Infra-estrutura de zircónia. 
 
O valor mais elevado de deformação localiza-se na embrasura oclusal (Figura 132). 
 





3.6.3.2. CONCORDÂNCIA 0MM E CARGA UNITÁRIA OBLÍQUA 
Os resultados obtidos após aplicação de uma carga oblíqua são inferiores aos 
verificados com uma carga vertical, quer a nível das tensões de von Mises, quer a nível das 
deformações (Figura 133, Figura 134 e Figura 135). 
 
  
Figura 133 - Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de zircónia. 
 
 
Figura 134 - Secção longitudinal da Malha de Elementos Finitos da Infra-estrutura de zircónia. 
 
 
Figura 135 – Deformação máxima da infra-estrutura. 
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3.6.3.3. CONCORDÂNCIA 0,5MM E CARGA UNITÁRIA VERTICAL 
Com o aumento da dimensão da concordância para 0,5mm verifica-se uma redução das 
tensões e das deformações de von Mises no conector do dente cantilever, e um deslocamento 




Figura 136 - Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de zircónia. 
 
 
Figura 137 - Secção longitudinal da Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de zircónia. 
 
 





3.6.3.4. CONCORDÂNCIA 0,5MM E CARGA UNITÁRIA OBLÍQUA 
Tal como nos ensaios anteriores, a aplicação de uma carga com orientação oblíqua 
provoca sempre uma redução dos valores das tensões de von Mises, bem como das 
deformações. A distribuição das tensões e das deformações é semelhante aos ensaios 
anteriores (Figura 139, Figura 140 e Figura 141). 
 
 
Figura 139 - Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de zircónia. 
 
 
Figura 140 - Secção Longitudinal da Malha de Elementos Finitos da Infra-estrutura de zircónia. 
 
 
Figura 141 – Deformação máxima da infra-estrutura. 
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3.6.4. INFRA-ESTRUTURA DE ZIRCÓNIA COM CANTILEVER PRÉ-MOLAR 
3.6.4.1. CONCORDÂNCIA 0MM E CARGA UNITÁRIA VERTICAL 
A redução da dimensão do dente cantilever na infra-estrutura de zircónia provocou, à 
semelhança do verificado na infra-estrutura de titânio, uma redução dos valores das tensões e 
das deformações de von Mises (Figura 142, Figura 143 e Figura 144). 
 
Figura 142 - Malha de Elementos Finitos da Infra-estrutura de zircónia. 
 
Figura 143 - Secção Longitudinal da Malha de Elementos Finitos da Infra-estrutura de zircónia. 
 
 





3.6.4.2. CONCORDÂNCIA 0MM E CARGA UNITÁRIA OBLÍQUA 
Com a aplicação de uma carga oblíqua verificou-se uma redução dos valores das 
tensões e das deformações de von Mises (Figura 145, Figura 146 e Figura 147). 
 
  
Figura 145 - Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de zircónia 
 
 
Figura 146 - Secção Longitudinal da Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de zircónia. 
 
 
Figura 147 – Deformações máximas da infra-estrutura. 
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3.6.4.3. CONCORDÂNCIA 0,5MM E CARGA UNITÁRIA VERTICAL 
A introdução da concordância de 0,5mm na infra-estrutura de zircónia gerou uma 
redução das tensões e das deformações de von Mises após aplicação de uma carga unitária 
vertical (Figura 148, Figura 149 e Figura 150). Tal como nos ensaios anteriores, as maiores 
tensões localizam-se na embrasura gengival, e as maiores deformações na embrasura 
oclusal. 
  
Figura 148 - Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de zircónia. 
 
 
Figura 149 - Secção longitudinal da Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de zircónia. 
 
 






3.6.4.4. CONCORDÂNCIA 0,5MM E CARGA UNITÁRIA OBLÍQUA 
Com a aplicação de uma carga oblíqua verificou-se uma redução dos valores das 
tensões de von Mises (Figura 151, Figura 152 e Figura 153). 
 
 
Figura 151 - Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de zircónia. 
 
 
Figura 152 - Secção Longitudinal da Malha de Elementos Finitos da infra-estrutura de zircónia. 
 
 
Figura 153 – Deformações máximas da infra-estrutura. 
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3.7. SIMULAÇÃO DA APLICAÇÃO DE DIFERENTES 
CARGAS NOS MODELOS 
Os resultados apresentados anteriormente foram obtidos com cargas unitárias de 1N. 
Para simular condições semelhantes às verificadas na cavidade oral, em actividade 
mastigatória normal e máxima, foram efectuadas simulações para diferentes situações de 
carga: 50N, 100N, 200N, 300N, 400N e 500N. 
Os dados obtidos encontram–se resumidos na Tabela 22 e podem ser visualizados de 
uma forma gráfica na Figura 154. Deste modo é possível verificar o comportamento mecânico 
das infra-estruturas nos diferentes ensaios quando sujeita a diferentes cargas mastigatórias. 
 
Tabela 22 – Tensões de vonMises máximas verificadas em cada ensaio com várias cargas mastigatórias 
 




carga 1N 50N 100N 200N 300N 400N 500N 
1 Vertical 4,996 249,8 499,6 999,2 1498,8 1998,4 2498 
2 
0 
Oblíqua 4,798 239,9 479,8 959,6 1439,4 1919,2 2399 
3 Vertical 3,81 190,5 381,0 762,0 1143 1524 1905 
4 
0,5 
Oblíqua 3,353 167,7 335,3 670,6 1005,9 1341,2 1676,5 




Oblíqua 2,730 136,5 273,0 546,0 819 1092 1365 
7 Vertical 4,326 216,3 432,6 865,2 1297,8 1730,4 2163 
8 
0 
Oblíqua 4,05 202,5 405,0 810,0 1215 1620 2025 
9 Vertical 2,909 145,5 290,9 581,8 872,7 1163,6 1454,5 
10 
0,5 
Oblíqua 2,997 149,9 299,7 599,4 899,1 1198,8 1498,5 






Oblíqua 2,456 122,8 245,6 491,2 736,8 982,4 1228 
13 Vertical 4,995 249,8 499,5 999,0 1498,5 1998 2497,5 
14 
0 
Oblíqua 4,526 226,3 452,6 905,2 1357,8 1810,4 2263 




Oblíqua 2,230 111,5 223,0 446,0 669 892 1115 
17 Vertical 3,799 190,0 379,9 759,8 1139,7 1519,6 1899,5 
18 
0 
Oblíqua 2,299 115,0 229,9 459,8 689,7 919,6 1149,5 














Figura 154 - Simulação gráfica do comportamento mecânico da infra-estrutura com cargas de 50N, 100N, 
200N, 300N, 400N e 500N. 
 
 
Quando aplicadas cargas de 50N, em nenhuma situação foram ultrapassados os limites 
estabelecidos para o titânio e para a zircónia. 
No caso de uma aplicação de carga de 100N a tensão de cedência do titânio foi 
ultrapassada nos ensaios: 
 1-5: área do conector de 5,28mm2 e dente cantilever tamanho molar. 
 7-10: área do conector de 5,28mm2 e dente cantilever tamanho pré-molar, com 
concordâncias de 0-0,5mm. 
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Apenas os cálculos realizados com infra-estruturas com áreas de conector de 5,28mm2, 
dente cantilever tamanho pré-molar, e concordância máxima, ou áreas de conector de 
9,05mm2, dente cantilever tamanho pré-molar ou molar, e concordância máxima, obtiveram 
valores de tensões inferiores à tensão de cedência do titânio. Os ensaios 6 e 15 também se 
enquadram nestes resultados, mas dizem respeito a cargas oblíquas, em que a componente 
vertical da força está diminuída. O limite de resistência da zircónia nunca foi ultrapassado. 
Perante uma aplicação de carga de 200N sobre cada dente verificou-se que apenas os 
ensaios 6, 11, 12, 15, 16, 18-20, tiveram resultados inferiores ao limite de resistência 
estabelecido para a zircónia. Note-se que as situações mencionadas referem-se a áreas de 
conectores de: 
 5,28mm2, com dente cantilever tamanho molar, concordância máxima e carga 
oblíqua, ou dente tamanho pré-molar, também com concordância máxima e 
qualquer direcção de carga. 
 9,05mm2, com dente cantilever tamanho molar ou pré-molar, e concordâncias 
máximas, ou dente cantilever tamanho pré-molar, sem concordância, mas carga 
apenas oblíqua. 
Com a aplicação de uma carga de 300N, apenas os ensaios correspondentes a um 
dente cantilever com área de conector de 9,05mm2, dimensão pré-molar e concordância 
máxima apresentaram valores inferiores ao limite de resistência da zircónia. 
Nos ensaios realizados com cargas mastigatórias elevadas, de 400 e 500N, todos os 






3.8. MODELO ANALISADO POR INTERFEROMETRIA 
HOLOGRÁFICA 
A montagem óptica utilizada tinha o vector sensibilidade orientado segundo uma 
direcção vertical à tábua oclusal. Neste caso, os padrões de franja obtidos correspondem a 
curvas de nível da deformação após carregamento. Em interferometria holográfica cada franja 
corresponde a um conjunto de pontos que sofreram idêntico deslocamento na direcção do 
vector de sensibilidade. A grandeza que na imagem corresponde ao deslocamento é a fase 
das franjas que pode ser calculada recorrendo a métodos de processamento da imagem. 
Conhecida a distribuição de fase e o comprimento de onda da luz laser é possível medir 
directamente os deslocamentos a 3D. 
Assim, enquanto técnica de análise experimental de tensões, a análise por 
interferometria holográfica permitiu observar os resultados que a seguir se apresentam. 
Numa primeira situação, quando a carga é aplicada a meio da ponte verifica-se um 
afundamento do ponto de aplicação da carga. Os deslocamento são baixos. Esta situação 
pode ser observada na Figura 155 e na Figura 156 nas zonas de cor azul. 
 
Figura 155 – Representação 2D do campo de deslocamentos 
para uma aplicação de carga no pôntico. 
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Figura 156 - Representação 3D do campo de deslocamentos 
para uma aplicação de carga no pôntico. 
 
Para aplicação de uma carga superior, o comportamento mecânico da estrutura foi 
similar (Figura 157 e Figura 158). Os riscos azuis que se observam na imagem da Figura 158 
correspondem a ruído resultante da medição. 
 
 
Figura 157 - Representação 2D do campo de deslocamentos 






Figura 158 - Representação 3D do campo de deslocamentos 
para uma aplicação de carga superior no pôntico. 
 
Numa segunda situação, se a carga for aplicada no elemento cantilever os 
deslocamentos são de uma ordem de grandeza superiores e a estrutura sofre uma rotação em 
torno do apoio mais próximo da carga. Esta situação pode ser observada na Figura 159 e na 
Figura 160 nas zonas de cor vermelha. 
 
Figura 159 – Representação 2D do campo de deslocamentos 
para uma aplicação de carga no elemento cantilever. 
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Figura 160 - Representação 3D do campo de deslocamentos 
para uma aplicação de carga no elemento cantilever. 
 
Para uma aplicação de carga superior, verifica-se o mesmo comportamento mecânico 
da estrutura (Figura 161 e Figura 162). 
 
Figura 161 - Representação 2D do campo de deslocamentos 







Figura 162 - Representação 3D do campo de deslocamentos 
para uma aplicação de carga superior no elemento cantilever. 
 
Os resultados observados nas figuras desta secção atestam a consistência e 

































A abordagem multidisciplinar entre as Ciências da Engenharia e da Medicina Dentária, 
no estudo das reabilitações orais com prótese fixa tem sido utilizada por diversos autores, 
citados sobretudo nas secções 1.4 e 1.5 do Capítulo da Introdução. Neste sentido, é possível 
em Medicina Dentária recorrer a componentes informáticos (hardware e software) para análise 
de estruturas protéticas que irão ser colocadas na cavidade oral do paciente, de forma a 
garantirmos a sua viabilidade a médio/longo prazo do trabalho. 
As próteses dentárias são estruturas com geometrias complexas em que a influência da 
biomecânica da cavidade oral exerce um papel preponderante para o seu sucesso clínico.173 
Nesta Tese, a integração dos conceitos da Bio-Engenharia e da Medicina Dentária, permitiu-
nos efectuar estudos recorrendo a técnicas de análises de tensões, normalmente utilizadas 
em aplicações de Engenharia Mecânica, como sejam o método dos elementos finitos, a 
fotoelasticidade e as técnicas de interferometria holográfica. 
Para tornar possível essa integração, é necessário que o sistema de CAD-CAM utilizado 
permita exportar os seus ficheiros de desenho da estrutura protética para um programa 
informático de análise de tensões. De acordo com Tinschert160, o sistema Kavo Everest® é um 
sistema fechado, i.e., limita todo o processamento do desenho e da maquinação da estrutura 
ao seu próprio sistema, não permitindo exportar os seus ficheiros da digitalização ou do 
desenho da estrutura protética. Apesar do programa não apresentar nenhuma função de 
“exportar ficheiro”, foi possível transpormos os desenhos das estruturas protéticas para os 
programas SolidWorks® e Abaqus® recorrendo aos ficheiros guardados nos directórios do 
programa Kavo® na nossa unidade central de processamento. 
Contudo, e tal como refere Tinschert160, o formato “.igs” em que os ficheiros são 
guardados na versão utilizada do programa Kavo® não é o mais aconselhável para estas 
funções de exportação, podendo ocorrer erros de interpretação de dados. Perante este facto, 
após a abertura dos ficheiros nos programas Solidworks® e Abaqus® efectuou-se uma 
verificação detalhada de todo o desenho, tendo sido efectuadas algumas correções (não 
susceptíveis de provocar alterações de valores tensionais relevantes para os estudos) em 
consequência da intersecção de algumas geometrias básicas utilizadas pelo programa CAD 
da Kavo Everest®. 
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O tema em estudo nesta investigação – próteses parciais fixas tipo cantilever – é um 
tema recorrente em reabilitação oral face às limitações anatómicas que frequentemente 
ocorrem na cavidade oral. A diminuição da altura da crista alveolar decorrente de uma 
reabsorção óssea fisiológica, ou patológica, associada à presença do seio maxilar e do nervo 
alveolar inferior, p.e., pode limitar a colocação de implantes dentários como estruturas de 
suporte de uma prótese fixa, condicionando a reabilitação protética a uma prótese parcial fixa 
tipo cantilever. Este tipo de reabilitações é susceptível de atingir valores de tensões superiores 
aos de uma prótese fixa convencional.128 
Contudo, verificamos que na literatura científica se encontram poucos artigos 
relativamente ao estudo da distribuição de tensões nestas próteses. Na maioria dos artigos 
estudados, o método dos elementos finitos é o mais utilizado.108,109,197,198 A análise de tensões 
efectuada utilizou preferencialmente o método dos elementos finitos, quer no modelo 
simplificado, quer nas malhas apresentadas na secção 2.5., mas também outras técnicas de 
análise experimental de tensões, como a fotoelasticidade, e a interferometria holográfica. 
Enquando técnica de análise numérica de tensões, o método dos elementos finitos 
permite representar situações in vivo através da introdução de funções matemáticas 
compatíveis com a realidade, que traduzem o comportamento mecânico das estruturas.19,118 
Todavia, o método dos elementos finitos, enquanto técnica de análise numérica de tensões 
em modelos computacionais, não está isento de falhas, em virtude da complexidade dos 
modelos estudados, e das simplificações que normalmente são executadas para facilitar o 
processamento informático das malhas de elementos finitos. Note-se que há muitas variáveis 
que deveriam ser consideradas, e que são de difícil caracterização, ou modelação: a 
geometria do osso, dos implantes e das próteses; as propriedades físicas, como o coeficiente 
de Poisson e o módulo de elasticidade das estruturas envolvidas (osso cortical, osso 
trabecular, implantes, prótese, tecidos periodontais…) e as condições de fronteira, ou fixação, 
estabelecidas no programa, por exemplo.118,119,173 
Acresce ainda o facto de o método dos elementos finitos ser sempre um método 
aproximado, não só porque discretiza uma situação contínua, como resolve por técnicas de 
aproximação as equações diferenciais que representam o problema. Apesar desta limitação, o 
método dos elementos finitos é, de acordo com Geng119 ou Van Staden,118 o método mais 




Além do método dos elementos finitos decidiu-se utilizar também a fotoelasticidade e a 
interferometria holográfica, enquanto métodos de análise experimental de tensões, por forma 
a confirmar e reforçar os resultados obtidos pelo primeiro, em simulações virtuais. Os valores 
medidos permitiram ajustar o modelo numérico. 
Ambos os métodos têm as suas vantagens e limitações. Na fotoelasticidade, p.e., a 
criação de modelos semelhantes às estruturas dentárias é muito complexa devido à 
diversidade de componentes e de formas presente, sendo muitas vezes utilizado o modelo 
experimental simplificado. Apesar disso, esta técnica destaca-se pela rapidez na obtenção de 
resultados, e pela sua fácil compreensão, pois está associada a um padrão de franjas que 
descrevem a distribuição de tensões. Com a fotoelasticidade é possível determinar 
instantaneamente as zonas mais críticas de altas tensões dos modelos, testar diferentes 
situações de cargas, e consequemente optimizar a estrutura em estudo.19,212 Assim, utilizando 
estas técnicas de análise de tensões foi possível efectuar uma optimização da geometria das 
infra-estruturas de próteses parciais fixas tipo cantilever por forma a minimizarmos a 
ocorrência de tensões desfavoráveis. 
Como referimos na secção 1.3.2, o sucesso da reabilitação com prótese parcial fixa 
depende do tamanho dos pônticos e do desenho dos conectores. A análise qualitativa por nós 
efectuada após aplicação de uma carga unitária sobre o pôntico cantilever da infra-estrutura 
de titânio e de zircónia revelou que o conector é a zona crítica de localização das maiores 
tensões de von Mises, sobretudo na sua embrasura gengival, onde as tensões de von Mises 
são mais elevadas. Por outro lado, verifica-se uma maior deformação da estrutura protética na 
sua embrasura oclusal. Estes resultados são semelhantes aos verificados por outros autores, 
sobretudo com infra-estruturas de cerâmica.54,127-135,137-143 
As forças da mastigação máximas que ocorrem na cavidade oral podem compreender 
valores situados entre os 340-1280N (ver secção 1.3.1.1). Perante estes dados optou-se por 
testar a aplicação de uma carga de 500N, que de acordo com Fischer85 é um valor extremo 
para ensaios deste tipo. A aplicação de uma carga distribuída de 500N sobre a tábua oclusal 
do dente em extensão construído em titânio e em zircónia revelou valores superiores aos 
limites mecânicos dos materiais. Apesar de estar referido na literatura155 que os pônticos 
cantilever apenas devem suportar contactos oclusais em cêntrica (forças verticais), eliminando 
qualquer função de desoclusão (forças oblíquas), decidimos aplicar forças em ambas as 
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direcções por forma a estudar a distribuição de tensões daí resultante. Em ambos os casos, e 
em ambos os materiais, o valor obtido foi bastante superior à tensão de cedência do titânio e 
ao limite de resistência da zircónia (ver Secção 3.2.1 e Secção 3.2.2). 
Tal como mencionado no capítulo inicial da Introdução, as tensões não dependem do 
material em estudo, mas sim da geometria da estrutura. Perante os valores obtidos nestes 
primeiros cálculos optou-se por, numa fase inicial, construir um modelo simplificado onde 
pudesse ser optimizado o desenho da estrutura de forma a limitar os valores tensionais. 
Dessa forma, procuramos optimizar o desenho das infra-estruturas com a variação da sua 
geometria. 
O conceito do Modelo Simplificado desenvolvido para estudo preliminar da prótese 
parcial fixa tipo cantilever, é vulgarmente utilizado em Engenharia,235-237 ou mesmo em alguns 
estudos de biomecânica em Medicina Dentária,73,119,184,186,202 para se analisar o desenho final 
de estrutura e identificar as principais variáveis com influência na sua optimização. Este 
conceito envolve a utilização de modelos com geometrias menos complexas, onde se ensaia 
uma discretização dos seus elementos, por forma a efectuar uma análise de elementos finitos.  
Através da aplicação do método dos elementos finitos no modelo simplificado verificou-
se que a forma elíptica apresenta tensões de von Mises inferiores à forma circular. Estes 
resultados são semelhantes aos obtidos por Erdelt132 num póster apresentado no Congresso 
da International Association of Dental Research em 2004 sobre a optimização dos conectores 
de próteses parciais fixas tipo ponte. Este autor estudou diferentes geometrias de conectores, 
visualizadas num programa de desenho assistido por computador, e analisadas num 
programa de elementos finitos mediante aplicação de diferentes situações de carga. O autor 
concluiu que a forma elíptica é prefencial à circular e o racio altura-largura deveria ser de 1,37, 
sendo que a altura o maior possível. 
Na secção 3.3.2 apresentamos os resultados do estudo de optimização da forma do 
conector, sob a forma de tabelas com valores relativos ao momento de inércia e ao módulo de 
flexão. O momento de inércia é um parâmetro que caracteriza a forma como uma dada massa 
se distribui em relação a um dado elemento geométrico de referência, seja ponto, eixo ou 
plano. No seu cálculo a massa de um dado elemento constituinte da massa total é 




sendo, trata-se de uma quantidade sempre positiva e que aumenta à medida que a massa se 
encontra afastada do elemento de referência. Este parâmetro é de importância capital na 
caracterização do comportamento dinâmico de um dado corpo quando sujeito a um 
movimento de rotação. No caso da flexão ou torção de um dado elemento estrutural, o 
momento de inércia da sua secção recta caracteriza a resistência estrutural do elemento 
quando solicitado em torção ou flexão. Numa situação de cantilever, a ligação ao pilar 
encontra-se sob uma solicitação de flexão e a sua resistência mecânica está dependente do 
momento de inércia da secção recta. Neste caso, a distribuição de tensões tem uma variação 
linear desde um valor mínimo, lado em compressão, até um valor máximo, lado em tracção, 
passando por um valor nulo no eixo neutro de flexão. Este eixo resulta da intersecção do 
plano neutro com a secção recta. Assim sendo, as tensões variam com o momento de inércia 
da secção e com a distância ao eixo neutro. Pela análise dos dados obtidos verificamos que, 
em ambas as situações, o momento de inércia obtido para o eixo X é sempre superior ao valor 
obtido na estrutura circular, o que justifica a optimização de uma forma elíptica. 
No seguimento dessa optimização, decidiu-se introduzir concordâncias no conector do 
pilar distal com o pôntico cantilever. Esta característica resulta da aplicação de conceitos de 
Engenharia Mecânica (ex. pilares de pontes) à Medicina Dentária.148,150,151 Os dados obtidos 
pela análise do modelo simplificado demonstram que a introdução destes arredondamentos 
na ligação do conector do pôntico cantilever com o pilar distal (embrasura gengival) reduzem, 
em aproximadamente 30%, as tensões verificadas nesta zona crítica da prótese parcial fixa, 
independentemente do material utilizado. A análise dos modelos fotoelásticos permitiu validar, 
de uma forma qualitativa, os dados obtidos no modelo simplificado. 
Após esta validação decidimos então aplicar os conceitos estudados numa malha de 
elementos finitos, obtida a partir de um desenho CAD de uma infra-estrutura de prótese parcial 
fixa com um elemento cantilever, onde pudesse ser avaliada a distribuição das tensões. 
Assim, independentemente da aplicação da carga ser vertical ou oblíqua, e o desenho 
da infra-estrutura ser relativo ao material titânio (Figura 163 e Figura 164) ou ao material 
zircónia (Figura 165 e Figura 166), verificamos uma redução das tensões com: 
 Aumento da concordância aplicada. 
 Redução da dimensão mesio-distal do elemento cantilever. 
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Figura 163 - Tensões máximas de von Mises. Área 
de conector: 5,28mm2. Carga vertical. 
 
Figura 164 - Tensões máximas de von Mises. Área 




Figura 165 - Tensões máximas de von Mises. Área 
de conector: 9,05mm2. Carga vertical. 
 
Figura 166 - Tensões máximas de von Mises. Área 
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Esta análise pelo método dos elementos finitos das malhas do desenho CAD aponta 
para uma redução máxima de 43,1% nos modelos de titânio, e de 55,6% nos modelos de 
zircónia (Tabela 23). 
Tabela 23 - % Redução das tensões máximas de von Mises 
com o aumento do fillet no conector 
Modelo Fillet Carga Redução σ máx. 
Vertical 36,2% Titânio, 5,28mm2, Molar 0mm 1mm 
Oblíqua 43,1% 
Vertical 37,3% Titânio, 5,28mm2, Pré-molar 0mm 1mm 
Oblíqua 39,4% 
Vertical 55,6% Zircónia, 9,05mm2, Molar 0mm 0,5mm 
Oblíqua 50,7% 




Os dados obtidos nestas análises foram similares aos verificados no modelo 
simplificado, o que confirma a sua importância na optimização das estruturas para reduzir as 
tensões geradas em situações de cargas na cavidade oral. 
Estes resultados são similares aos apresentados por outros autores. Apesar de não 
terem analisado próteses parciais fixas tipo cantilever, Oh e Anusavice estudaram o efeito de 
diferentes formas de desenhos de conectores na resistência à fractura de próteses parciais 
fixas tipo ponte.137,138 Estes autores verificaram que a modificação do raio da embrasura 
gengival de 0,25 para 0,90mm aumenta em 140% a probabilidade de fractura das infra-
estruturas.138 Os mesmos autores137, numa análise de fractografia e de elementos finitos com 
o programa CARES/LIFE® concluem que o raio da embrasura gengival afecta de 
sobremaneira a resistência à fractura das estruturas. As conclusões obtidas por estes autores 
são semelhantes aos resultados desta Tese, embora sejam adquiridas por uma metodologia 
diferente. Neste caso, a variação do raio da embrasura gengival foi efectuada pela introdução 
de concordâncias na ligação do pôntico com o elemento pilar. 
Num outro estudo, Fishcer e col.85 estudaram a sobrevida de próteses parciais fixas em 
cerâmica (disilicatos de lítio, alumina e zircónia) por métodos computacionais (numéricos), 
com variação das dimensões dos conectores que oscilaram entre áreas de 8,75mm2 e 14mm2 
(x,y,x ; 0,1mm x 3,5mm x 4,0mm ; 0,1mm x 2,5mm x 4,0mm e 0,5mm x 3,5mm x 4,0mm) e 
também concluíram que a área crítica com tensões mais elevadas é a embrasura gengival. De 
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todas as cerâmicas analisadas por este autor a zircónia foi a única que não exibiu qualquer 
probabilidade de falha mesmo após 10 anos de cargas estáticas e contínuas de 100N. 
No que diz respeito à área do conector, os resultados indicam que uma área de 
9,05mm2 (ensaios 13-20) reduz os valores das tensões comparativamente a uma área de 
5,28mm2 (ensaios 1-12), quando é comparado o mesmo desenho da infra-estrutura, na 
mesma situação de carga (Figura 167). 
Nos ensaios em que a concordância tinha 0mm (ex. ensaios 1 e 2 vs ensaios 13 e 14) 
verificaram-se valores semelhantes de tensões, provavelmente devido ao facto de simularem 
situações de concentração de tensões em face dos vértices presentes no desenho da infra-
estrutura. 
 
Figura 167 - Comparação das tensões máximas de von Mises entre as diferentes áreas de conectores. 
 
Quando comparadas as tensões máximas de von Mises no elemento cantilever 
tamanho pré-molar, ou molar, com concordância de 0,5mm, sujeito a cargas verticais, verifica-
se uma redução de aproximadamente 60% entre a área de conector de 5,28mm2 e os de 
9,05mm2. 
Quando as estruturas foram sujeitas a cargas semelhantes às verificadas na cavidade 
oral (Tabela 22) verificamos que o titânio apenas apresentava valores compatíveis com a sua 

































apenas algumas situações estudadas, com área do conector de 9,05mm2 (diferente portanto 
do valor mínimo sugerido pelo Everest®), e concordâncias máximas, apresentaram valores 
inferiores à tensão de cedência do titânio. Com 200N de carga aplicada, nenhuma malha de 
titânio apresentou valores compatíveis para utilização na cavidade oral. 
Por outro lado, as infra-estruturas de zircónia, com áreas de 9,05mm2 e concordâncias 
máximas, conseguem aguentar cargas de 200N. Ao contrário do titânio, se o valor da área do 
conector para as infra-estruturas de zircónia for reduzido para 5,28mm2, ainda é possível 
suportar as tensões geradas pela aplicação de uma carga de 200N no caso de um dente 
cantilever mais reduzido, tamanho pré-molar, e concordância máxima. Uma área de conector 
de 9,05mm2 enquadra-se dentro dos valores apresentados na Tabela 6. Contudo, um valor de 
5,28mm2 é inferior aos valores sugeridos para uma ponte convencional de 3 elementos, tipo 
ponte. 
Relativamente ao tamanho do elemento em cantilever, os resultados por nós obtidos 
revelam que o um cantilever tamanho pré-molar gera menores tensões no conector do pilar 
distal, do que um cantilever tamanho molar. Estes resultados são semelhante aos observados 
por Eraslan.109,146 
Studart73 refere que a probabilidade de falha na utilização da zircónia tetragonal 
estabilizada pelo ítrio em próteses parciais fixas tipo ponte em sectores posteriores é de 
apenas 5% em 20 anos, desde que as tensões máximas aplicadas não excedam os 346MPa. 
A frequência mastigatória utilizada foi de 1400 ciclos/dia. No entanto, o autor utilizou um 
modelo simplificado (vigas de 50mm de comprimento, com 2mm de altura e 4mm de largura), 
e não geometrias aproximadas aos tecidos dentários, ou às infra-estruturas protética. Na 
discussão do seu artigo, o autor indica normas para o desenho das pontes, nas quais refere 
que: as maiores tensões localizam-se na embrasura gengival do conector; a magnitude das 
tensões de tracção depende das condições de carga, da forma, do tamanho da ponte e, 
especialmente, do diâmetro do conector; a distância entre o pilar e a parte mais fina do 
conector é importante porque determina o momento de força aplicado na região do conector; e 
o aumento das tensões máximas com a diminuição da área dos conectores é uma realidade, 
para pontes com o mesmo desenho e tamanho. 
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Wang156 num estudo em que utilizou a fotoelasticidade enquanto método de análise 
experimental de tensões em pônticos cantilever no 1º e 2º molar mandibular, com pilares no 
canino e 1º e 2º pré-molar, verificou que as maiores tensões eram sempre geradas nos pilares 
mais distais (PM), pelo facto de que quanto mais distal a aplicação da carga nos pônticos 
cantilever maior o braço de alavanca gerada, e consequentemente, as tensões nos dentes 
pilares. 
Outros autores utilizaram metodologias diferentes de optimização do desenho das infra-
estruturas, também derivadas da área da Engenharia Mecânica. Proos196 utilizou um 
programa baseados em algoritmos evolutivos (Evolutionary Structural Optimisation - ESO) 
para determinar o comportamento mecânico das próteses fixas tipo ponte, anteriores e 
posteriores, em modelos de elementos finitos. O resultado deste estudo revela que o 
comportamento mecânico depende das propriedades da cerâmica de revestimento e, à 
semelhança do que verificamos neste trabalho, do desenho das pontes. No caso das pontes 
posteriores, este autor concluiu que a forma da base do pôntico é crucial para reduzir a 
magnitude das tensões máximas verificadas. A tecnologia ESO é muito recente, e permite 
reduzir as tensões produzidas nas estruturas até 44% do seu valor inicial, ao optimizar a sua 
forma. 
Desta forma, depois de discutidos e comparados os resultados obtidos neste trabalho 
com a revisão bibliográfica efectuada verificou-se que as tensões não dependem 
fundamentalmente do material em estudo, mas sim da geometria da estrutura. Todos os 
resultados apresentados nesta investigação assim o suportam. Apesar dos desenhos das 
infra-estruturas protéticas serem diferentes, sobretudo ao nível da área dos conectores, a 
localização das zonas de tensões críticas nas embrasuras gengivais são similares. 
Por outro lado, a deformação varia consoante as propriedades mecânicas dos materiais 
envolvidos, razão que também explica a diferença de diâmetros nos conectores, que no caso 
do modelo em zircónia é substancialmente maior. Como se pode observar na Figura 168, as 
deformações das estruturas de zircónia são substancialmente inferiores à estrutura de titânio, 





Figura 168 - Deformação das infra-estruturas estudadas em titânio e em zircónia 
nos diversos ensaios realizados. 
 
Tal como referido na secção 1.2.1, o titânio é um material de excelente 
biocompatibilidade, e compatível com o “conceito do metal único” referido por Hosoi,49 uma 
vez que a maioria dos implantes dentários são de titânio.47-49 A evolução dos sistemas CAD-
CAM facilitou o seu crescimento na área da Prostodontia Fixa. Ao contrário de outras ligas 
metálicas fundidas, em que se verifica a ocorrência de tensões residuais devido à rápida 
solidificação e à constrição da fundição dentro do molde, podendo provocar fracturas 
imprevisíveis, o mesmo não se verifica no titânio por ser um material maquinável por um 
sistema CAD-CAM.9,14,43,49 Apesar disso, pela análise dos resultados verificamos que em face 
da sua tensão de cedência de 275MPa (titânio Grau 2), o titânio poderá não ser o material 
mais indicado para reabilitações protéticas em sectores posteriores da cavidade oral, onde as 
forças mastigatórias são mais elevadas. Por outro lado, tendo um módulo de Young inferior ao 
da zircónia, o titânio apresenta uma maior deformação, o que não é compatível com o seu 
recobrimento com uma cerâmica de revestimento, em virtude da maior probabilidade de 
ocorrência de fracturas por cedência da sua estrutura de suporte. Como foi referido na secção 
1.2.2, as cerâmicas são materiais com dureza e módulo de Young elevados, mas ao mesmo 
tempo frágeis, pelo facto de gerarem fendas perante ciclos de cargas, sobretudo contínuos. A 
mesma discussão pode ser efectuada relativamente à influência da dimensão da área do 
conector e da presença de uma concordância, na deformação da estrutura. Quando maior a 
área do conector e o raio da concordância aplicada, menor a deformação da estrutura e, 
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Figura 169 - Deformação das infra-estruturas de titânio (carga vertical). 
 
 
Figura 170 - Deformação das infra-estruturas de zircónia (carga vertical). 
 
O recobrimento das infra-estruturas com uma cerâmica de revestimento aproximaria o 
modelo de uma situação real. Contudo, o importante é analisar a distribuição de tensões e 
deformações na infra-estrutura de suporte a esta cerâmica. Caso fosse introduzida uma 
cerâmica de revestimento no modelo 3D, os valores de tensões obtidos na infra-estrutura 
seriam inferiores, em função da existência de mais um material e de mais uma geometria 
sobre o modelo de estudo, pelo que consideramos que os valores por nós obtidos são sempre 
limites, i.e., sobre-estimados. O principal factor relevante desta investigação é o caracter 
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Relativamente à análise experimental efectuada com a técnica da interferometria 
holográfica confirmou-se de uma forma qualitativa o comportamento mecânico da infra-
estrutura previamente analisado com o método dos elementos finitos. Com uma simulação 
real foi então possível verificar deslocamentos elevados quando a carga foi aplicada no 
elemento cantilever, contrariamente ao verificado na aplicação de carga sobre o pôntico 
(Figura 171). 
 
Figura 171 - Comportamento mecânico da infra-estrutura mediante a aplicação de carga no pôntico e no 
elemento cantilever. 
 
Tal como mencionado na secção 1.5.3 apenas um estudo menciona a aplicação desta 
técnica no estudo das próteses fixas tipo cantilever embora estudando o comportamento do 
tecido ósseo de suporte, e não a prótese fixa propriamente dita. Esta investigação permite 
confirmar a aplicabilidade desta técnica no estudo das próteses fixas tipo cantilever. 
Por último, a investigação efectuada nesta Tese relativamente aos materiais cerâmicos 
permitiu adquirir conhecimentos sobre um programa informático de análise estrutural de 
cerâmicas e avaliação da sua viabilidade em períodos de tempo, o CARES/LIFE®.56,203,204 No 
seguimento da pesquisa efectuada, foi estabelecido um protocolo de colaboração com o 
NASA Glenn Research Center/Life Prediction Branch, na pessoa do Dr. Noel Nemeth, que nos 
forneceu apoio e aconselhamento sobre as propriedades mecânicas das cerâmicas, bem 
como na utilização do programa CARES/LIFE®. A conversão da malha de elementos finitos 
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informática específicos para introdução de linhas de código em determinados ficheiros da 
malha de elementos finitos (Figura 172). 
Nesta investigação foi possível efectuar essa conversão, o que possibilitou a construção 
de uma malha de elementos finitos 3D  que capturou o número total de elementos, bem como 
o volume da malha de elementos finitos do ficheiro gerado em Abaqus® (Figura 173). 
 
    
Figura 172 – Introdução de novas linhas de comando no ficheiro *.inp gerado pelo Abaqus para posterior 
utilização da malha de elementos finitos no CARES/LIFE. 
 
 
Figura 173 – Malha de elementos finitos criada pelo programa CARES/LIFE® 





Na pesquisa bibliográfica efectuada não foi encontrado nenhum estudo de Medicina 
Dentária em que tenha sido efectuada esta conversão directa de: 
 
 
Oh137 e Fischer85, p.e., criaram modelos dentários 3D em programas de modelação de 
elementos finitos tendo posteriormente utilizado essa malha no programa CARES/LIFE®. A 
singularidade da nossa investigação está na conversão directa de um desenho de uma infra-
estrutura “real” de um sistema CAD-CAM utilizado na prática clínica de Medicina Dentária. 
O autor desta Tese iniciou já diligências com o NASA Glenn Research Center/Life 
Prediction Branch no sentido da utilização deste código na avaliação da possível vida útil das 
próteses parciais fixas em cerâmica. A malha de elementos finitos gerada a partir do modelo 
de zircónia servirá para efectuar trabalhos futuros na área da fadiga e da viabilidade das 
cerâmicas em função do seu tempo de utilização, e de situações de choque térmico, ou 
cargas cíclicas, normalmente verificadas na cavidade oral. 
 
Sistema CAD-CAM de Medicina Dentária (Everest®Kavo) 
Programa de modelação de elementos finitos de 
Engenharia (Abaqus®) 

































Nesta investigação avaliamos a distribuição de tensões numa prótese parcial fixa tipo 
cantilever, perante a introdução de diferentes variáveis. O estudo deste tipo de reabilitações é 
importante pelo facto de serem situações passíveis de ocorrer na cavidade oral face a 
limitações anatomo-fisiológicas. 
Dentro dos condicionalismos inerentes à realização desta investigação podemos retirar 
as seguintes conclusões: 
 A optimização de estruturas de próteses parciais fixas tipo cantilever desenhadas 
em sistemas CAD-CAM é possível de ser efectuada recorrendo a técnicas 
derivadas da Engenharia - método dos elementos finitos, fotoelasticidade e 
interferometria holográfica - para análise de tensões e deformações. 
 Os programas informáticos de sistemas CAD-CAM utilizados em Medicina Dentária 
deveriam possuir uma solução informática de desenho de um contorno mais suave 
na área da embrasura gengival, conhecida em Engenharia como “concordância”, 
por forma a diminuir as tensões máximas verificadas nessa zona, e contribuir assim 
para o sucesso da reabilitação oral fixa. 
 Próteses parciais fixas tipo cantilever maquinadas em zircónia conseguem suportar 
cargas mastigatórias fisiológicas de 100N com conectores com áreas tão reduzidas 
como 5,28mm2, e dentes cantilever tamanho molar. Contudo, para cargas 
superiores de 200N, a introdução da concordância revela-se fundamental para 
possibilitar a maquinação de áreas de conectores de 5,28mm2, mas reduzindo o 
tamanho do dente cantilever para um pré-molar. Para cargas superiores de 300N a 
área do conector deve ser aumentada para um mínimo de 9,05mm2, mas o dente 
em extensão apenas pode ter a dimensão de um pré-molar. 
 Próteses parciais fixas tipo cantilever maquinadas em titânio revelam propriedades 
mecânicas inferiores à zircónia em virtude de serem mais susceptíveis a cedência 
da sua estrutura. Para cargas mastigatórias fisiológicas de 100N o elemento em 
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cantilever deve ter a dimensão de um pré-molar e uma concordância máxima. A 
utilização do titânio como material da infra-estrutura sugere áreas de conector 
superiores a 9,05mm2 para poder suportar cargas de 200N, e não deverá ser 
recomendado para cargas superiores. 
 Para a correcta reabilitação protética de cada paciente é extremamente importante 
considerar os valores das suas cargas mastigatórias, uma vez que delas depende o 
sucesso da reabilitação. Valores elevados de cargas mastigatórias condicionam o 
desenho da infra-estrutura protética. 
 De igual forma se constatou nesta investigação a aplicabilidade de programas 
informáticos de estudo da viabilidade das cerâmicas em função dos períodos de 
tempo de utilização na cavidade oral, com o CARES/LIFE® da NASA. 
 
Trabalhos futuros deveriam incluir o desenvolvimento de programas informáticos 
passíveis de serem integrados nos sistemas CAD-CAM de Medicina Dentária, dedicados à 
análise de tensões e deformações de estruturas, à medição de cargas mastigatórias, e ao 
estudo do comportamento das cerâmicas na cavidade oral, por forma a garantir uma análise 






























Em Prostodontia Fixa o desenho da infra-estrutura protética e o estudo da biomecânica 
das estruturas envolventes são de extrema importância para o sucesso da reabilitação a longo 
prazo, sendo fundamental a sua análise durante o planeamento do tratamento. Nas próteses 
parciais fixas em cantilever, a importância destas condições é ainda mais crítica, pelo que o 
estudo da forma como as tensões e as deformações se distribuem na estrutura, quando em 
carga mastigatória, é fundamental para se poder optimizar o desenho da mesma. Assim, é 
muito importante para o Médico Dentista conhecer as propriedades e características dos 
materiais utilizados em Prostodontia Fixa, as novas tecnologias que lhes estão associadas e o 
seu comportamento biomecânico na cavidade oral. 
Deste modo, definiu-se como objectivos desta investigação: avaliar a aplicabilidade de 
técnicas numéricas e experimentais de análise de tensões no estudo das próteses parciais 
fixas dentárias; e estudar a distribuição das tensões e das deformações exercidas sobre 
próteses parciais fixas tipo cantilever, com infra-estruturas desenhadas num sistema CAD-
CAM, em função de dois tipos de materiais – zircónia e titânio. Nessas estruturas protéticas 
decidiu-se: analisar a aplicação de diferentes valores de cargas estáticas, com diferentes 
vectores de força; comparar diferentes áreas de secção e formas geométricas dos conectores; 
e analisar a importância da dimensão do dente cantilever, com forma de pré-molar ou molar. 
Para tal foi utilizado o sistema CAD-CAM Everest®Kavo existente na Faculdade de 
Medicina Dentária da Universidade do Porto e foram aplicadas técnicas numéricas (método 
dos elementos finitos) e experimentais (fotoelasticidade e interferometria holográfica) 
existentes no Laboratório de Óptica e Mecânica Experimental da Faculdade de Engenharia da 
Universidade do Porto para estudo do comportamento mecânico das estruturas. 
Dentro dos condicionalismos inerentes à realização desta investigação podemos retirar 
as seguintes conclusões: 
 A optimização de estruturas de próteses parciais fixas tipo cantilever desenhadas 
em sistemas CAD-CAM é possível de ser efectuada recorrendo a técnicas 
derivadas da Engenharia para análise de tensões e deformações. 
 Os programas informáticos de sistemas CAD-CAM utilizados em Medicina Dentária 
deveriam possuir uma solução informática de desenho de um contorno mais suave 
na área da embrasura gengival, conhecida em Engenharia como “concordância”, 
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por forma a diminuir as tensões máximas verificadas nessa zona, e contribuir assim 
para o sucesso da reabilitação oral fixa. 
 Próteses parciais fixas tipo cantilever maquinadas em zircónia conseguem suportar 
cargas mastigatórias fisiológicas de 100N com conectores com áreas tão reduzidas 
como 5,28mm2, e dentes cantilever tamanho molar. Contudo, para cargas 
superiores de 200N, a introdução da concordância na embrasura gengival revela-se 
fundamental para possibilitar a maquinação de áreas de conectores de 5,28mm2, 
mas reduzindo o tamanho do dente cantilever para um pré-molar. Para cargas 
superiores de 300N a área do conector deve ser aumentada para um mínimo de 
9,05mm2, mas o dente em extensão apenas pode ter a dimensão de um pré-molar. 
 Próteses parciais fixas tipo cantilever maquinadas em titânio revelam propriedades 
mecânicas inferiores à zircónia em virtude de serem mais susceptíveis a cedência 
da sua estrutura. Para cargas mastigatórias fisiológicas de 100N o elemento em 
cantilever deve ter a dimensão de um pré-molar e uma concordância máxima. A 
utilização do titânio como material da infra-estrutura sugere áreas de conector 
superiores a 9,05mm2 para poder suportar cargas de 200N, e não deverá ser 
recomendado para cargas superiores. 
 Para a correcta reabilitação protética de cada paciente é extremamente importante 
considerar os valores das suas cargas mastigatórias, uma vez que delas depende o 
sucesso da reabilitação. Valores elevados de cargas mastigatórias condicionam o 
desenho da infra-estrutura protética. 
 De igual forma se constatou nesta investigação a aplicabilidade de programas 
informáticos de estudo da viabilidade das cerâmicas em função dos períodos de 
tempo de utilização na cavidade oral, com o CARES/LIFE® da NASA. 
 
Trabalhos futuros deveriam incluir o desenvolvimento de programas informáticos 
passíveis de serem integrados nos sistemas CAD-CAM de Medicina Dentária, dedicados à 
análise de tensões e deformações de estruturas, à medição de cargas mastigatórias, e ao 
estudo do comportamento das cerâmicas na cavidade oral, por forma a garantir uma análise 






In Fixed Prosthodontics it is very important to study the design of the prosthetic 
framework and the related biomechanics in order to make a correct treatment plan and 
guarantee a long-term success. In a cantilever fixed partial denture these conditions are even 
more critical. In this way, the study of stress and strain distribution during a mastication load is 
essential to optimize the design of the framework. It’s fundamental for the Dentist to get some 
knowledge about the properties and characteristics of materials used in Fixed Prosthodontics, 
the related new technologies and its biomechanical behavior in the oral cavity. 
The purpose of this research was to evaluate the applicability of numerical and 
experimental techniques for the analysis of stresses and strains in fixed partial dentures, and to 
study its distribution in cantilever fixed partial dentures, with CAD-CAM designed frameworks, 
based on two types of materials - zirconia and titanium. In these prosthetic structures it was 
decided to: analyse the application of various loads with different force vectors; compare 
connectors different section areas and geometric shapes; and examine the importance of the 
size of the cantilever tooth, with a premolar or a molar size. 
The Everest®Kavo CAD-CAM system of the Faculty of Dental Medicine of the University 
of Porto and numerical and experimental techniques (finite element method, photoelasticity 
and holographic interferometry) available in the Laboratory of Optics and Experimental 
Mechanics of the Faculty of Engineering of the University of Porto were used to study the 
mechanical behaviour of these prosthetic frameworks. 
Within the limitations of this research the following conclusions were drawn: 
 Cantilever fixed partial dentures designed in CAD-CAM systems may be optimized 
by using Engineering derived techniques – finite element method, photoelasticity 
and holographic interpherometry – for the study of stresses and strains. 
 Dental CAD-CAM software’s should have a computing solution to design a concave 
easing (fillet) of the gingival embrasure, in order to reduce stress peaks in this area, 
and contribute for the success of the oral rehabilitation. 
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 Cantilever fixed partial dentures machined in zirconia can withstand physiogical 
mastication loads of 100N with a reduced connector’s section area of 5,28mm2 and 
a molar cantilever tooth. However, with superior loads of 200N, the introduction of a 
fillet in the gingival embrasure is fundamental to support a 5,28mm2 connector’s 
section area, but reducing the cantilever tooth to a premolar size. For higher loads of 
300N the connector’s section area should be raised to a minimum of 9,05mm2 and 
the cantilever tooth can only have a premolar size. 
 Cantilever fixed partial dentures machined in titanium have mechanical properties 
inferior to zirconia due to the fact that they are more susceptible to the yield of its 
structure. Under physiological mastication loads of 100N the cantilever element 
should have a premolar size and the maximum fillet to support connector areas of 
5,28mm2. The use of titanium as an infrastructure material suggests connector’s 
section areas greater than 9,05mm2 to carry loads of 200N, and should not be 
recommended for higher loads. 
 For the correct prosthetic rehabilitation of each patient it is extremely important to 
consider the values of their masticatiory loads, since they can alter the success of 
the rehabilitation. High masticatory loads affect the design of infrastructure 
prosthetics. 
 Also found in this research the applicability of software to study the feasibility of 
ceramics according to the periods of use in the oral cavity, with CARES/LIFE® from 
NASA. 
Future works should include the integration of informatics systems related to stress and 
strain analysis, mastication load determination and study of the viability of ceramics in the 
environmental conditions of the oral cavity, with the dental CAD-CAM systems available, in 
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